Caratterizzazione di un sistema innovativo di ricostruzione di immagini TC (Tomografia Computerizzata): valutazione delle proprieta' di imaging e considerazioni dosimetriche by BARCA, PATRIZIO
Università di Pisa
Dipartimento di Fisica E. Fermi
Corso di Laurea Magistrale in Fisica
Anno accademico 2014/2015
Tesi di Laurea Magistrale
Caratterizzazione di un sistema innovativo di ricostruzione di
immagini TC (Tomografia Computerizzata): valutazione 
delle proprietà di imaging e considerazioni dosimetriche
              Candidato:                                                                         Relatrice:                   
           Barca Patrizio                                                Dott.ssa Fantacci Maria Evelina

A tutte le persone che in questi
anni mi sono state vicine

Indice
Introduzione . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 1
1 Tomografia computerizzata . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 5
1.1 Introduzione . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 5
1.2 Acquisizione delle immagini tomografiche . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 6
1.2.1 Radiografia e tomografia a raggi X . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 6
1.2.2 Elementi di base di un moderno scanner TC . . . . . . . . . . . . . . . . . . 7
1.3 Principi di formazione dell’immagine TC . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 9
1.3.1 Attenuazione dei raggi X e trasformata di Radon . . . . . . . . . . . . . . 9
1.3.2 TC spirale ed interpolazione lungo l’asse z . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 15
1.3.3 Algoritmo di retroproiezione filtrata . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 18
1.3.4 Algoritmi iterativi . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 22
1.4 La TC come metodica di screening. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 32
1.4.1 Lo screening per il CCR: la colonscopia virtuale . . . . . . . . . . . . . . . 33
1.4.2 Lo screening per il tumore al polmone: TC a bassa dose . . . . . . . . 35
1.4.3 Ultra-low dose TC: il ruolo degli algoritmi iterativi . . . . . . . . . . . . 39
2 La dose in TC . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 43
2.1 Indici dosimetrici e parametri caratterizzanti la dose in TC . . . . . . . . . . . 43
2.2 Calcolo della dose in TC . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 48
2.3 Fattori che influenzano la dose in TC . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 49
2.3.1 Energia del fascio . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 49
2.3.2 Corrente del tubo e tempo d’esposizione . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 50
2.3.3 Pitch . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 50
2.3.4 Collimazione . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 51
2.3.5 Fattori dipendenti dal paziente . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 52
2.3.6 Filtri e metodi di ricostruzione . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 52
2.3.7 Altri fattori . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 53
2.4 Metodi di riduzione della dose . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 53
2.4.1 Modulazione della corrente . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 53
2.4.2 Riduzione dell’energia del fascio . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 55
2.4.3 Incremento del pitch . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 55
2.4.4 Rivelazione e ricostruzione immagini . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 56
2.4.5 Software per il monitoraggio della dose . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 57
2.4.6 Breve descrizione del funzionamento dei software . . . . . . . . . . . . . 58
I
II Indice
3 Analisi sperimentale: prestazioni del sistema in termini di rumore . . . . 61
3.1 I controlli di qualità dei sistemi TC . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 61
3.2 Accuratezza dei numeri TC . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 62
3.3 Uniformità dei numeri TC . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 63
3.4 Linearità tra densità elettronica e numeri TC . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 64
3.5 Rumore . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 64
3.5.1 Analisi sperimentale . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 68
4 Analisi sperimentale: prestazioni del sistema in termini di risoluzione
spaziale . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 119
4.1 Risoluzione spaziale longitudinale: lo spessore dello strato . . . . . . . . . . . 119
4.1.1 Efficienza geometrica lungo l’asse “z” . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 122
4.2 Risoluzione spaziale assiale . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 123
4.2.1 Risoluzione spaziale assiale ad alto contrasto . . . . . . . . . . . . . . . . . 123
4.2.2 Rilevabilità e risoluzione spaziale assiale a basso contrasto . . . . . 131
4.2.3 Analisi sperimentale . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 132
Conclusioni . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 179
Appendice . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 181
A.1
Normativa di riferimento per la radioprotezione . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 181
A.2
Radiazioni ionizzanti e grandezze dosimetriche . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 183
A.3
Sorgenti di raggi X . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 204
A.4
Tipologie di tomografi e sistemi di rivelazione . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 213
A.5
Verifica dei numeri TC associati agli inserti presenti nel modulo
CTP404 del Catphan 504. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 223
A.6
Calcolo delle MTF non considerando lo spostamento relativo tra
immagini di acquisizioni identiche . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 226
Riferimenti bibliografici . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 231
Introduzione
Le diverse tecniche di imaging radiologico sono diventate, nel corso degli anni, uno
strumento indispensabile nella diagnosi di un numero sempre maggiore di patologie
umane, grazie alla loro grande evoluzione tecnologica. L’uso di radiazioni ionizzanti
in diagnostica medica ha avuto, per questo motivo, un notevole incremento negli
ultimi decenni. In particolare la tomografia computerizzata (TC) a raggi X ha avuto
un rilevante sviluppo tecnologico che ha portato alla nascita dei moderni tomografi
a spirale multistrato. Questa evoluzione dei sistemi TC ha consentito un migliora-
mento della qualità delle immagini tomografiche e introdotto nuove applicazioni cli-
niche. Parallelamente, nei paesi industrializzati, la TC è diventata la maggiore fonte
di esposizione della popolazione alle radiazioni ionizzanti, il cui impiego comporta
rischi per i pazienti che non possono essere sottovalutati.
La crescente attenzione a proposito dei rischi da radiazioni ionizzanti, il possibile
impiego della TC a bassa dose come metodica di screening per il cancro del colon
e del polmone e i recenti sviluppi nell’ambito dei metodi di ricostruzione delle im-
magini TC sono le motivazioni principali che hanno portato allo sviluppo di questo
lavoro, che ha l’obiettivo di valutare le potenzialità e i limiti di un particolare algorit-
mo di ricostruzione iterativa (ASIR, da Adaptive Statistical Iterative Reconstruction)
per quanto riguarda l’ottimizzazione del compromesso dose-qualità delle immagini.
Per affrontare il problema dosimetrico legato all’impiego della TC, la ricerca ha
posto la sua attenzione nello sviluppo di rivelatori maggiormente efficienti e nell’im-
plementazione di tecniche di riduzione della dose correlate ai principali parametri di
scansione in TC. Oggi infatti vengono adottate tecniche di modulazione automatica
della corrente del tubo radiogeno e vengono ottimizzati altri importanti parame-
tri quali il voltaggio applicato al tubo, la velocità di rotazione del tubo e quella di
avanzamento del lettino porta-paziente. Oltre queste metodiche, un’altra possibile
via per ridurre la dose è rappresentata dagli sviluppi software negli algoritmi di ri-
costruzione delle immagini TC. L’algoritmo standard adoperato nella ricostruzione
delle immagini è la retroproiezione filtrata (FBP, da Filtered Back-Projection), che
è un algoritmo di tipo analitico e fa uso di diverse relazioni matematiche per mani-
polare i dati in ingresso e produrre un’immagine finale. La FBP tuttavia modellizza
il sistema TC attraverso varie approssimazioni, che possono essere causa di un for-
te degrado della qualità dell’immagine se si effettuano scansioni a bassa dose. Per
questo motivo, negli ultimi anni, sono stati implementati e resi disponibili dei nuovi
algoritmi di ricostruzione, detti algoritmi iterativi. Questa tipologia di algoritmi si
basa sulla modellizzazione ottimale del sistema di imaging in esame e l’immagine
finale è ottenuta attraverso un processo iterativo di confronto e correzione dei dati
elaborati dall’algoritmo con quelli misurati (derivanti dalla scansione TC). Lo svilup-
1
2 Introduzione
po di questo tipo di algoritmi è stato possibile grazie all’evoluzione degli strumenti di
calcolo; la pesantezza di calcolo (che era il problema principale degli algoritmi ite-
rativi fino a qualche decennio fa) infatti non rappresenta più un ostacolo per il loro
utilizzo clinico. Lo scopo per cui sono stati sviluppati e resi disponibili gli algoritmi
iterativi è quello di ridurre il rumore nelle immagini TC preservando o migliorando
la risoluzione spaziale rispetto all’algoritmo standard FBP. Poiché il livello di rumore
nelle immagini è legato strettamente alla dose erogata durante l’esame TC, questa
tipologia di algoritmi dovrebbe consentire una riduzione della dose senza degradare
la qualità delle immagini. Questo fatto risulta particolarmente interessante nell’am-
bito dei programmi di screening che prevedono l’utilizzo della TC a bassa dose come
metodica, come ad esempio lo screening per il cancro del colon e del polmone. Nel
2008 la General Electric (GE) ha introdotto il primo algoritmo iterativo commerciale
per applicazioni cliniche, chiamato ASIR. ASIR è un algoritmo iterativo che, parten-
do da un’immagine iniziale derivante da ricostruzione FBP, può lavorare su diversi
“livelli”, da 0% (pura FBP) a 100% (puro ASIR) con incrementi del 10% (“combina-
zione” FBP-ASIR). Per poter esplorare le potenzialità degli algoritmi iterativi sarebbe
necessario conoscere nei dettagli come questi operano sui dati; purtroppo però il
codice dell’algoritmo è coperto da segreto industriale e la conoscenza primaria di
quest’ultimo è limitata a quanto emerge dai report delle ditte stesse. Questo signifi-
ca che non si può associare direttamente l’effetto sulle caratteristiche dell’immagine
o eventuali artefatti a un particolare passo dell’algoritmo, a differenza di quanto
accade con la FBP. A causa di queste difficoltà, in letteratura non esistono studi rigo-
rosi e sistematici su questa tipologia di algoritmi, ed in particolare per ASIR, le cui
caratteristiche su più livelli di ricostruzione non sono ancora state completamente
esplorate.
Il lavoro si articola come segue. Nel Capitolo 1 viene descritto il funzionamento
della TC; nello specifico viene descritto il processo di acquisizione delle immagini
tomografiche ed i principali componenti hardware presenti nelle moderne apparec-
chiature. Nel capitolo è analizzato inoltre il processo di formazione delle immagini
TC ed in particolar modo è descritto l’algoritmo FBP ed il funzionamento degli al-
goritmi iterativi da un punto di vista generale, evidenziando le differenze tra le due
tipologie di algoritmi e mettendo in luce i punti di forza e le loro limitazioni. Il capi-
tolo si conclude con la discussione sull’utilizzo della TC come metodica di screening,
facendo riferimento alla recente letteratura.
Il Capitolo 2 è dedicato alla dose in TC. Vengono infatti descritti i principali indici
dosimetrici, specificandone il metodo di misura o di calcolo, ed analizzati i fattori
che influenzano la dose in TC. Nel capitolo è data particolare importanza ai metodi
di riduzione della dose.
I Capitoli 3 e 4 descrivono la caratterizzazione fisica di un sistema TC ed incorpo-
rano l’analisi sperimentale che rappresenta il cuore di questo lavoro. Nella pratica
sono state acquisite immagini tomografiche di fantocci standard adoperati normal-
mente nei controlli di qualità delle macchine TC, adoperando protocolli di scansione
vicini alla pratica clinica. La successiva analisi delle immagini ha riguardato uno stu-
dio del rumore (inteso come deviazione standard dei livelli di grigio su una regione
d’interesse dell’immagine (ROI da region of interest)) e della risoluzione spaziale
assiale, che sono i principali parametri di qualità di un’immagine TC.
Più in dettaglio, nel Capitolo 3 è stato valutato il livello di rumore per diversi
protocolli adoperati e la variazione del rumore in funzione dei principali parametri
di scansione, confrontando i risultati con gli andamenti attesi dalla teoria. Per tutte
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le variazioni dei protocolli è stato fatto un confronto ASIR (20%, 40%, 60%, 80%,
100%) - FBP. Inoltre è stata valutata la dipendenza del rumore dalla dimensione
della ROI considerata e dalla sua posizione nell’immagine. Infine è stato analizzato
il rumore nel dominio delle frequenze spaziali tramite un’analisi spettrale, attraverso
il calcolo del Noise Power Spectrum (NPS) in 3D, 2D e 1D. Anche in questo caso è
stato fatto un confronto ASIR - FBP per vari livelli ASIR. Da questa analisi emerge
principalmente che l’algoritmo ASIR riduce il rumore nelle immagini rispetto alla
FBP, spostando il picco del NPS verso le basse frequenze spaziali.
Nel Capitolo 4 sono state analizzate le prestazioni del sistema in termini di risolu-
zione spaziale. La risoluzione spaziale assiale è stata valutata tramite il calcolo della
Modulation Transfer Function (MTF). La MTF è stata calcolata attraverso il metodo
della Edge Spread Function, in funzione del contrasto e della corrente anodica. Per
verifica, è stato fatto anche un calcolo MTF tramite il metodo standard adoperato
nei controlli di qualità in TC, ossia tramite il metodo della Point Spread Function.
Anche in questo caso l’analisi è stata svolta al variare dei livelli di ASIR ed è stato
fatto un confronto con la FBP. A differenza di quanto accade nel caso di ricostru-
zione con FBP, per ASIR si ha una dipendenza della MTF dal contrasto e dai mA in
situazioni di basso contrasto intrinseco e bassi valori di corrente. Questa dipendenza
è più accentuata per alte percentuali dei livelli ASIR ed in questi casi ASIR peggiora
la risoluzione spaziale rispetto alla FBP.
Grazie ai dati derivanti dall’analisi di rumore e quelli ottenuti dall’analisi della
risoluzione spaziale assiale è possibile fare una valutazione oggettiva delle potenzia-
lità di ASIR riguardo la riduzione della dose e dei suoi limiti in termini di degrado
della risoluzione spaziale assiale.
Il lavoro si conclude con un’appendice in cui sono sviluppati diversi argomenti
necessari a completare, dal punto di vista teorico e sperimentale, quanto esposto nei
capitoli.
In particolare nella sezione A.1 è descritta la normativa di riferimento in Italia per
la radioprotezione. Nella sezione A.2 vengono descritti i principali meccanismi fisici
d’interazione delle radiazioni ionizzanti con la materia; vengono inoltre introdotte le
principali grandezze dosimetriche, come il kerma, la dose assorbita e l’esposizione,
necessarie alla descrizione delle grandezze radioprotezionistiche fondamentali (dose
equivalente e dose efficace). La sezione A.2 si chiude con la discussione sui possibili
danni biologici causati dalle radiazioni a seguito dell’interazione con i tessuti. La se-
zione A.3 è dedicata alla descrizione delle caratteristiche del tubo radiogeno e delle
proprietà del fascio di raggi X prodotto. Nella sezione A.4 è descritta l’evoluzione
degli scanner TC e le tipologie di rivelatori adoperati in questa metodica. Infine, le
sezioni A.5 ed A.6 presentano delle verifiche sperimentali di alcuni argomenti trattati
nel capitolo 4.

Capitolo 1
Tomografia computerizzata
1.1 Introduzione
L’evoluzione tecnologica degli ultimi anni ha prodotto un notevole sviluppo delle
varie metodiche di imaging che usano radiazioni ionizzanti. Tuttavia l’uso di tali
risorse non sempre è appropriato ed in tal caso gli esami diagnostici producono non
solo una riduzione dei benefici ottenibili, causando rischi ingiustificati al paziente,
ma anche un incremento dei costi sanitari.
Il punto di partenza per un corretto utilizzo delle tecniche diagnostiche è, oltre che
la giustificazione per l’analisi diagnostica, la valutazione dell’adeguatezza della pro-
cedura che si andrà ad attuare e la sua ottimizzazione. Tutto ciò non può svincolarsi
dalla conoscenza dei rischi e dei benefici di ogni procedura che implica un obbli-
go di formazione ed aggiornamento professionale conformi alle nuove tecnologie a
disposizione.
In particolare la TC ha avuto uno sviluppo notevolissimo negli ultimi decenni,
estendendo il suo utilizzo a numerose applicazioni grazie alla buona qualità delle
immagini diagnostiche ed ai brevi tempi di esame. La duttilità di questa metodica
talvolta porta i medici ad un uso inappropriato o spropositato, nell’affannosa ricerca
di immagini “belle” che possano risolvere “tutti i problemi”. Questi comportamen-
ti concorrono in maniera notevole all’incremento della dose erogata ai pazienti e
quindi all’incremento dei rischi per gli stessi.
In Italia la normativa di riferimento in campo di radioprotezione (in ambito dia-
gnostico o terapeutico) è il Decreto Legislativo numero 187 del 2000 che attua la
direttiva 97/43/EURATOM, i cui principi fondamentali sono discussi in appendice
A.1.
La preoccupazione per un uso non giustificato o non appropriato delle procedu-
re che utilizzano radiazioni ionizzanti hanno portato la comunità scientifica ad una
maggiore attenzione verso gli aspetti legali connessi con le attività radiologiche ed
alla ricerca finalizzata all’ottimizzazione del compromesso dose-qualità dell’immag-
gine. A questo proposito, ad esempio, negli ultimi decenni sono stati sviluppati e
resi commerciali diversi algoritmi di ricostruzione iterativa che si pongono l’am-
bizioso obiettivo di ridurre al minimo la dose senza degradare significativamente
la qualità dell’immagine. Questa recente evoluzione nell’ambito della ricostruzio-
ne delle immagini ha suscitato l’interesse della comunità scientifica nell’esplorare le
reali potenzialità degli algoritmi iterativi. In particolare è necessario valutare da un
punto di vista oggettivo e quantitativo come gli algoritmi iterativi modificano le ca-
ratteristiche di qualità di un’immagine rispetto alla ricostruzione “standard” tramite
retroproiezione filtrata. All’analisi oggettiva di qualità delle immagini è bene affian-
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care un’analisi soggettiva da parte dei medici radiologi e parallelamente valutare le
potenzialità degli algoritmi iterativi nella riduzione della dose. Bisogna però tener
presente che la valutazione dei rischi a cui va incontro il paziente in un esame dia-
gnostico che utilizza radiazioni ionizzanti è un lavoro assai delicato, specialmente
se gli esami vengono effettuati su pazienti potenzialmente sani come nel caso dei
programmi di screening. Appare quindi evidente che la dosimetria assume un ruolo
di primaria importanza.
Per comprendere meglio le strade che portano allo studio dosimetrico per l’ana-
lisi dei rischi diagnostici è opportuno approfondire il tema su come le radiazioni
adoperate interagiscano con la materia ed in particolare che tipo di danni queste
possano causare ai tessuti ed all’organismo. Questi argomenti sono trattati in modo
approfondito in appendice A.2.
1.2 Acquisizione delle immagini tomografiche
1.2.1 Radiografia e tomografia a raggi X
La TC è una tecnica di imaging radiologico in trasmissione sviluppata per supera-
re i limiti della radiografia. La tecnica radiografica è basata sull’irraggiamento del
paziente in esame con un fascio di raggi X prodotti da un tubo radiogeno e sulla suc-
cessiva rivelazione dei fotoni che hanno attraversato il paziente (che si trova quindi
tra sorgente e rivelatore):
Figura 1.2.1 Esempio di procedura radiografica. Immagine tratta da www.radiazionimediche.it.
I fasci di raggi X adoperati in radiodiagnostica sono prodotti da una sorgente artifi-
ciale: il tubo radiogeno. Le TC che vengono utilizzate nella pratica clinica dipendono
fortemente dalle prestazioni del tubo radiogeno, in particolare dallo spettro energe-
tico dei fotoni prodotti. Il tubo radiogeno ed i processi di produzione dei raggi X
sono descritti in appendice A.3.
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Il fascio prodotto dal tubo radiogeno è adeguatamente collimato ed uniformato.
Dalla differenza tra l’uniformità del fascio in ingresso all’oggetto e la disuniformità
del fascio in uscita (dovuta alle interazioni nel paziente) si ricavano informazioni
morfologiche sui tessuti attraversati. L’immagine che si ottiene appare come “un’om-
bra” del campione in esame. Tutti i piani nell’oggetto paralleli al rivelatore sono
sovrapposti. L’attenuazione del fascio in ingresso è dovuta sia alla diversità del coef-
ficiente di attenuazione lineare (µ) tra i vari tessuti attraversati, sia allo spessore dei
tessuti attraversati. Il grosso limite della metodica è proprio l’acquisizione di imma-
gini bidimensionali di oggetti tridimensionali, rendendo non quantitativa l’informa-
zione ottenuta dal punto di vista del coefficiente d’attenuazione. Ciò rende difficile
anche la distinzione di tessuti simili tra loro, si ha cioè una perdita nella trasmis-
sione de contrasto fisico. Con la tecnica radiografica ad esempio non si avrebbe la
possibilità di distinguere due oggetti allineati lungo la linea d’irraggiamento, proprio
perché l’immagine è ottenuta come proiezione lungo la linea d’incidenza del fascio.
La TC supera i limiti radiografici in quanto è basata sulla generazione di immagini
di sezioni trasversali (slices) del corpo del paziente. Il principio fondamentale del-
la ricostruzione tomografica è l’acquisizione di tante proiezioni radiografiche dello
stesso oggetto ad angolazioni diverse, rendendo possibile la ricostruzione delle sli-
ces e conseguentemente dell’oggetto tridimensionale. Il tutto avviene mediante l’uso
di un calcolatore che implementa precisi algoritmi di ricostruzione. Grazie alla rico-
struzione tomografica è possibile ottenere informazioni quantitative sul coefficiente
di attenuazione lineare su tre dimensioni, arrivando a distinguere tessuti simili tra
loro, e sopratutto scorrelando l’informazione tra µ e spessore attraversato.
1.2.2 Elementi di base di un moderno scanner TC
L’evoluzione degli scanner TC ha portato all’avvento dei moderni tomografi a spirale
multistrato, di cui ormai sono dotati praticamente tutte le strutture ospedaliere. Le
tipologie di tomografi sviluppate nel corso degli anni, i rivelatori e le geometrie di
acquisizione sono discusse in dettaglio in appendice A.4.
Uno scanner TCMS (TC multi-strato) è composto da diversi elementi di base, come
mostrato sinteticamente in figura (1.2.2):
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Figura 1.2.2 Schema di un sistema TC. Immagine tratta da [3].
Come si osserva in figura (1.2.2) una TCMS deve essere dotata prima di tutto di
un sistema di alimentazione ad alta tensione, tale da consentire il funzionamento
ottimale del tubo radiogeno, il quale ha il compito di produrre i raggi X. Il fascio
dei raggi X può essere collimato a seconda delle esigenze grazie ai collimatori pre-
paziente. La rivelazione dei raggi X avviene tramite opportuni rivelatori di radia-
zione, che trasformano l’informazione contenuta nel fascio di fotoni in un segnale
adeguato per il DAS (Data Acquisition System). I dati così acquisiti sono trasmessi
ad un calcolatore in grado di elaborarli e generare, in ultima analisi, un’immagine
attraverso degli specifici algoritmi di ricostruzione. Tutte le operazioni sono control-
late da una consolle di comando nella quale si impostano i parametri di scansione
ed acquisizione desiderati. Per effettuare una scansione è necessario inoltre che il
sistema di controllo comunichi con il lettino porta-paziente, che può compiere movi-
menti lungo l’asse z a seconda delle esigenze. Uno scanner TCMS deve essere dotato
anche di un opportuno sistema di raffreddamento per evitare il surriscaldamento
del tubo radiogeno e di filtri (tipicamente metallici) che consentono di uniformare
(spazialmente) il fascio di fotoni e modificarne lo spettro energetico. Per un corretto
funzionamento della macchina tutti gli elementi devono essere integrati tra loro.
L’alimentatore, il tubo radiogeno, il sistema di raffreddamento, i collimatori, i
rivelatori ed il DAS sono integrati in un’unica struttura ad anello attraverso la quale
si muove il tavolo porta-paziente: il gantry. Uno schema dettagliato del gantry è
mostrato in figura (1.2.3):
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Figura 1.2.3 Immagine dell’interno del gantry di una TCMS. Immagine tratta da [5].
1.3 Principi di formazione dell’immagine TC
1.3.1 Attenuazione dei raggi X e trasformata di Radon
Per descrivere la formazione e ricostruzione dell’immagine tomografica ci poniamo
nella geometria più semplice, ossia quella di pencil beam. L’argomento potrà poi
essere generalizzato ad altre geometrie [2, 3].
Utilizzando una geometria di irraggiamento pencil beam il processo di acquisizio-
ne dati si compone di traslazioni (fino a coprire il FOV d’interesse) e rotazioni (fino
a campionare su 180°) del complesso tubo-rivelatore.
Figura 1.3.1 Esempio di geometria pencil beam. Immagine tratta da [3].
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Per ogni linea di irraggiamento il fascio subirà un’attenuazione che dipende dalle
caratteristiche dell’oggetto attraversato e dalle caratteristiche energetiche del fascio
stesso. La relazione (A.2.1) che lega la fluenza di un fascio di fotoni al coefficiente di
attenuazione lineare può essere utilizzata anche nel caso in cui si consideri l’intensità
del fascio anziché la fluenza (essendo grandezze proporzionali).
Per un materiale omogeneo di spessore 4x, considerando il fascio di raggi X
idealmente monocromatico si può scrivere a partire dalla (A.2.1) la relazione di
Lambert-Beer:
I = I0e
−µ4x (1.3.1)
che lega l’intensità trasmessa (I) attraverso il mezzo spesso 4x all’intensità inci-
dente nel mezzo (I0). In questo semplice caso, attraverso una misura dell’intensità
trasmessa e conoscendo lo spessore del materiale e l’intensità incidente, si potrebbe
ricavare µ invertendo la relazione (1.3.1).
Nel caso della TC la sorgente di raggi X non è monocromatica ed in generale
l’oggetto da indagare non è omogeneo spazialmente, potendo essere composto da
mezzi diversi (ad esempio diversi tessuti corporei). La relazione (1.3.1) deve essere
modificata, tenendo conto dello spettro energetico da cui dipende l’intensità ed il
coefficiente d’attenuazione lineare. Supponendo continuo l’oggetto attraversato dal
fascio, detta x la coordinata spaziale lungo la linea d’irraggiamento, la relazione che
descrive l’intensità trasmessa può essere espressa come:
I =
ˆ Emax
0
I0(E)e
− ´4x0 µ(x,E)dxdE (1.3.2)
in cui Emax è l’energia massima del fascio di fotoni e 4x lo spessore attraversato
dal fascio lungo la direzione x. Utilizzando il concetto di energia equivalente (o ef-
ficace, si veda l’appendice A.1), (Eeq), questa relazione può essere semplificata. Ciò
equivale a porsi nuovamente nella condizione di fascio monocromatico, avente ener-
gia pari ad Eeq del fascio policromatico adoperato. Tutte le quantità dipendenti dal-
l’energia possono allora essere valutate all’energia equivalente. Questo ovviamente
costituisce un’approssimazione. La relazione diviene:
I = I0(Eeq)e
− ´4x0 µ(x,Eeq)dx (1.3.3)
Conoscendo I0(Eeq) e misurando l’intensità trasmessa possiamo invertire la rela-
zione (1.3.3) ottenendo:
− ln
(
I
I0(Eeq)
)
=
ˆ 4x
0
µ(x,Eeq)dx ≡ p(x) (1.3.4)
La relazione (1.3.4) definisce la quantità p (x) che viene chiamata “proiezione” e
costituisce il punto di partenza per tutti gli algoritmi di ricostruzione tomografica. La
proiezione rappresenta il dato di un’acquisizione tomografica. Avendo a disposizione
un numero molto elevato di proiezioni si riesce a ricavare la distribuzione spaziale
del coefficiente di attenuazione lineare (che è l’obiettivo dell’analisi tomografica).
Per poter affrontare i metodi di ricostruzione 2D di una slice nel caso di irraggia-
mento pencil beam è utile adottare il seguente formalismo. Descriviamo la sezione
dell’oggetto che vogliamo ricostruire attraverso una funzione di due variabili spazia-
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li µ(x, y) e poniamoci in un sistema di riferimento cartesiano adatto alla geometria
d’irraggiamento:
Figura 1.3.2 Geometria d’irraggiamento pencil beam. Immagine tratta da [2] e modificata.
La figura (1.3.2) mostra le fasi dell’irraggiamento dell’oggetto in esame ad un
angolo γ fissato (ossia la traslazione del complesso tubo-rivelatore) rispetto ad un
sistema di riferimento (x, y). La scansione completa che consente di acquisire i dati
necessari alla ricostruzione della slice avviene ripetendo la procedura a diversi angoli
su 180°.
Nella figura (1.3.2) abbiamo 2 sistemi di riferimento cartesiani. Il primo sistema
è descritto dalle coordinate (x, y) e rappresenta il sistema di riferimento solidale
con il piano dell’oggetto. Il secondo sistema di riferimento (ξ, η) è invece solidale
con il complesso tubo-rivelatore e dunque ruota anch’esso durante l’acquisizione
complessiva dei dati.
Per ogni linea di irraggiamento del fascio vale l’argomento che ha portato alla
(1.3.4). In questo caso però essendo un sistema 2D occorre tener conto che il µ
dipende da entrambe le coordinate spaziali. La proiezione in questo caso dipenderà
dall’angolo di rotazione del complesso tubo-rivelatore (γ) e dalla coordinata spaziale
lungo cui è traslato il complesso tubo-rivelatore (ξ). L’integrazione del µ attraverso
l’oggetto invece è fatta lungo la linea di irraggiamento, individuata dalla coordinata
η. La figura (1.3.3) esplica quanto detto:
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Figura 1.3.3 Proiezione nel caso di irraggiamento pencil beam. Immagine tratta da [2].
Si ha perciò la seguente relazione:
pγ(ξ) =
ˆ
linea
µ(ξ, η)dη (1.3.5)
Nella relazione (1.3.5) l’integrale su η è fatto lungo tutta la linea d’irraggiamento.
Questa definizione di proiezione è comoda da un punto di vista algebrico ma non da
un punto di vista pratico. Infatti si vorrebbe ricostruire la distribuzione spaziale del
coefficiente di attenuazione lineare nel piano solidale con l’oggetto, ossia nel sistema
di coordinate (x, y), che diventerà poi il piano-immagine. Si può mostrare in modo
semplice che la relazione tra i due sistemi di coordinate sopra descritti è data dalle
seguenti relazioni:
ξ = x cos(γ) + y sin(γ) η = −x sin(γ) + y cos(γ) (1.3.6)
Pertanto la relazione tra il µ espresso nei due sistemi di coordinate è:
µ(x, y) = µ (ξ(x, y), η(x, y)) (1.3.7)
La proiezione pγ(ξ) può essere calcolata nel sistema di riferimento (x, y). Infatti il
processo di traslazione ed acquisizione dati può essere formalmente pensato come
un campionamento di un’acquisizione continua lungo la coordinata ξ. Nell’analisi
dei segnali un campionamento di questo tipo è idealmente realizzato attraverso la
convoluzione della funzione in esame con un treno di impulsi δ. Per le proprietà
della funzione δ possiamo scrivere allora la proiezione come:
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pγ(ξ) =
ˆ +∞
−∞
ˆ +∞
−∞
µ(x, y) · δ (x cos(γ) + y sin(γ)− ξ) dxdy (1.3.8)
L’integrale nella (1.3.8) è non nullo solamente lungo la linea identificata dalla
coordinata ξ per un dato angolo γ. La (1.3.8) definisce la trasformata di Radon in
due dimensioni della funzione µ(x, y) che rappresenta l’oggetto in esame.
Il problema che affronta la TC è quello di invertire la relazione (1.3.8) per ri-
cavare µ(x, y). La ricostruzione della sezione tomografica a partire dai dati rivelati
è quindi, dal punto di vista matematico, un problema inverso. L’insieme di misu-
re a disposizione può non essere sufficiente a garantire un’adeguata ricostruzione
dell’immagine e se la soluzione analitica di inversione del problema esiste può non
essere unica. Il problema inverso è in questo caso mal posto. Infatti in teoria ci sareb-
be bisogno di un numero infinito di proiezioni per una ricostruzione dell’immagine
esatta. Nella pratica si avrà un numero finito di traslazioni lungo ξ per ogni proiezio-
ne ed un numero finito di proiezioni (corrispondenti al campionamento angolare).
Un campionamento più fitto, sia lungo ξ che angolare, darà maggiori informazioni
sull’attenuazione del fascio di raggi X e di conseguenza consentirà una ricostruzione
più accurata dell’immagine.
Il problema dell’inversione della relazione (1.3.8) è risolto mediante l’uso di op-
portuni algoritmi che combinano i dati acquisiti partendo da un insieme di proiezioni
indipendenti {pγ1(ξ), pγ2(ξ), ..., pγn(ξ)}. L’insieme delle proiezioni costituisce un si-
nogramma. Più precisamente un sinogramma è dato dall’insieme dei valori pγ(ξ),
distribuiti su una mappa cartesiana bidimensionale. Lungo l’asse delle ordinate va-
ria l’angolo di proiezione γ, mentre lungo l’asse delle ascisse varia la coordinata
ξ corrispondente alle traslazioni dell’apparato tubo-rivelatore. Spesso i valori del-
le proiezioni al variare di ξ vengono riportati in un sistema di riferimento polare
individuato dalle coordinate (ξ, γ) noto come spazio di Radon.
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Figura 1.3.4 Rappresentazione schematica del sinogramma e dello spazio di Radon (immagine in basso a destra).
Immagine tratta da [2] e modificata.
Figura 1.3.5 Esempio di sinogramma. Immagine tratta da www.auntminnie.com.
Le immagini TC delle sezioni dell’oggetto considerato vengono quindi generate a
partire dai dati acquisiti dai rivelatori, in funzione della posizione lungo l’asse del
paziente. I dati acquisiti dai rivelatori, essendo analogici (tipicamente segnali di ca-
rica), vengono convertiti in segnali digitali per essere elaborati dal calcolatore. La
conseguente elaborazione dei dati produce immagini 2D composte da una matrice
di m× n elementi quadrati, detti pixel (da picture element). Il FOV d’interesse viene
quindi suddiviso in una griglia di pixels, a ognuno dei quali corrisponde un numero
in scala di livelli di grigio. Questa suddivisione del FOV corrisponde a suddividere
idealmente l’oggetto in tanti volumetti elementari, detti voxel (da volumetric picture
element). Ogni voxel ha una superficie nel piano-immagine pari a quella del pixel,
mentre uno spessore pari a quello della slice che si vuole ricostruire. Ogni slice è
quindi costituita da una matrice di voxel. Il valori dei livelli di grigio nei vari voxel
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riflettono la distribuzione spaziale (discretizzata) del coefficiente lineare d’attenua-
zione. Al fine di avere dei valori standard per ogni immagine tomografica si prende
come scala di riferimento per i valori dei livelli di grigio la scala Hounsfield. L’u-
nità di misura dei valori numerici ricostruiti è HU (da Hounsfield unit). Il numero
associato a ciascun voxel è detto numero TC ed è definito, per un mezzo “m” come:
Hm = K
µm(E)− µw(E)
µw(E)
(1.3.9)
in cui µm(E) e µw(E) sono rispettivamente il coefficiente di attenuazione lineare
del mezzo e dell’acqua valutati all’energia del fascio di raggi X, mentre K è una
costante che vale 1000 nel caso si esprima il numero TC in unità Hunsfield.
Gli algoritmi adoperati per la ricostruzione delle immagini possono essere sud-
divisi in due categorie: quelli basati sulla retroproiezione filtrata e quelli basati su
metodi algebrici ed iterativi. Queste tipologie di algoritmi vengono adoperate sia nel
caso di scansioni assiali che nel caso di scansioni a spirale.
1.3.2 TC spirale ed interpolazione lungo l’asse z
Nella TC a spirale la ricostruzione delle slices deve passare attraverso il processo
dell’interpolazione dei dati lungo l’asse z. Infatti, poiché l’acquisizione dei dati non
è assiale, una qualunque sezione dell’oggetto ha carenza di dati: solo una proiezio-
ne è acquisita esattamente nel piano immagine e la ricostruzione nel piano x-y non
sarebbe possibile. Per questo motivo, per poter ricostruire una slice in una certa posi-
zione zr lungo l’asse z, occorre generare un insieme di dati a partire dalle proiezioni
acquisite in posizioni vicine a zr.
Un parametro fondamentale nelle acquisizioni a spirale è il pitch, definito come
rapporto tra l’avanzamento del lettino porta-paziente (d) e lo spessore totale (T)
della slice ricostruita (o delle slices nel caso di TCMS):
p =
d
T
(1.3.10)
Osserviamo che l’avanzamento del lettino “d” coincide anche con il passo dell’elica
che il fascio di raggi X descrive attorno al paziente.
Uno dei vantaggi della TC a spirale è che si possono ricostruire slices in posizioni
arbitrarie lungo z. Questo è possibile proprio grazie ai metodi di interpolazione a cui
ora accenniamo brevemente.
Supponiamo di voler ricostruire una slice in una posizione arbitraria zr lungo l’asse
z. Per tale slice si ha a disposizione solamente una proiezione, acquisita ad un angolo
γr. I valori delle proiezioni mancanti dovranno essere calcolati a partire da proiezioni
acquisite in posizioni zi vicine, come mostrato schematicamente in figura (1.3.6):
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Figura 1.3.6 Esempio di interpolazione dei dati per la ricostruzione di una slice in TC spirale con l’algoritmo 360°LI.
Immagine tratta da [2].
L’algoritmo di interpolazione più semplice è quello lineare, di cui esistono due
versioni maggiormente adoperate, il 360°LI (da Linear Interpolation), mostrato sche-
maticamente in figura (1.3.6), ed il 180°LI (nel caso di MSCT si indica come
180°MLI).
Per quanto riguarda l’algoritmo 360°LI si utilizzano i dati misurati in corrisponden-
za di una posizione angolare, appena prima e appena dopo la posizione zr scelta.
Si utilizzano i dati di provenienti da una rotazione completa del complesso tubo-
rivelatori. Per fare questo occorre inizialmente identificare ogni posizione lungo z
con una proiezione angolare (entro i 360°):
γi =
zi
d
· 360° (1.3.11)
Dopo una rotazione completa il sistema si troverà, per definizione, in posizione
zi+d lungo z, mentre sarà in posizione angolare γi+360°. Pertanto è possibile scrivere
anche:
γi + 360° =
zi + d
d
· 360° (1.3.12)
Scelta la posizione zr, allora la proiezione che si vuole ricostruire ad un angolo è
legata alle proiezioni acquisite appena prima e appena dopo allo stesso angolo dalla
relazione:
pγ, zr(ξ) = (1− α) · pγ, zi(ξ) + α · pγ+360°, zi+d(ξ) (1.3.13)
In cui α è un fattore di peso che tiene conto della distanza lungo z di zi e zi+d
rispetto a zr e risulta α = zr−zid [2].
L’algoritmo 180°LI è concettualmente analogo ma in tal caso i dati mancanti sono
determinati a partire dalle proiezioni misurate in direzioni opposte che distano 180°
[2, 4]. Il processo è mostrato schematicamente in figura (1.3.7):
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Figura 1.3.7 Esempio di interpolazione dati per la ricostruzione di una slice in TC spirale con l’algoritmo 180°LI.
Immagine tratta da [2].
Nel caso di TCMS vi è il vantaggio che si possono utilizzare i dati provenienti
dai canali DAS più prossimi alla posizione della slice considerata. Infatti ogni fila
di rivelatori attiva è collegata ad un canale DAS che “disegna” una spirale attorno
all’oggetto analizzato, quindi complessivamente si avranno tante traiettorie a spirale
(pari al numero di canali DAS attivi). La figura (1.3.8) rappresenta mostra quanto
detto:
Figura 1.3.8 Esempio di interpolazione dati per la ricostruzione di una slice in TCMS spirale. Immagine tratta da [2].
Gli algoritmi di interpolazione visti sono quelli basilari. Esistono comunque metodi
più elaborati, sopratutto nel caso delle TCMS in quanto si dispone di una grande
quantità di dati [4].
Una volta ottenuti i dati mancanti delle proiezioni per una singola slice, i meto-
di di ricostruzione adoperati per TC a spirale sono gli stessi adoperati nel caso di
acquisizioni assiali.
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1.3.3 Algoritmo di retroproiezione filtrata
Per capire come agisce l’algoritmo di retroproiezione filtrata (FBP, da Filtered Back-
Projection) è opportuno analizzare e capire i limiti dell’algoritmo di retroproiezione
semplice. L’idea base dell’algoritmo di retroproiezione è semplice: i valori di una
singola proiezione al variare della coordinata ξ di traslazione tubo-rivelatore vengo-
no riprodotti lungo i punti delle linee di irraggiamento nel piano-immagine. Questo
viene fatto per tutte le proiezioni acquisite per poi sommare i contributi di ogni
retroproiezione. Il processo è mostrato schematicamente in figura (1.3.9):
Figura 1.3.9 Idea della retroproiezione. Immagine tratta da [2].
Facciamo un esempio pratico di implementazione partendo dal sinogramma. Il
primo passo è quello di estrarre la prima linea del sinogramma, corrispondente ad
un angolo che poniamo per convenzione γ1 = 0°. A partire da questa riga si può
costruire un’immagine bidimensionale, replicando per ogni riga dell’immagine la
proiezione estratta dal sinogramma. Questo procedimento è fatto per ogni riga del
sinogramma. Il passo successivo è combinare le immagini ottenute che saranno in
numero pari al numero di proiezioni (righe del sinogramma). La prima immagine
è stata ottenuta a partire da una proiezione acquisita ad un angolo γ1, la seconda
deriva da un’acquisizione ad un angolo γ2, la terza ad un angolo γ3 e così via. Per
questa geometria di scansione allora occorrerà ruotare le immagini ottenute di un
angolo pari a quello associato alla proiezione da cui derivano. La seconda immagine
sarà ruotata di γ2, la terza di γ3 ecc.. Per avere il contributo totale occorre sommare
le immagini manipolate e si ottiene in questo modo la ricostruzione dell’oggetto
tramite l’algoritmo visto che prende il nome di retroproiezione semplice.
L’algoritmo di retroproiezione semplice presenta però dei problemi. Infatti il valo-
re di ciascuna proiezione è replicato ugualmente lungo tutta la linea d’irraggiamen-
to, non considerando che l’attenuazione del fascio non è uniforme in generale lungo
la linea d’irraggiamento. I punti dell’immagine ricostruita ricevono quindi contributi
anche da punti adiacenti dell’oggetto in esame. Inoltre il campionamento angolare
(a simmetria circolare) finito comporta artefatti nell’immagine ricostruita, dovuti al
fatto che la zona centrale dell’immagine riceve i contributi provenienti da tutte le re-
troproiezioni. Ciò non accade nella zona periferica dell’immagine. L’immagine di un
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oggetto omogeneo, ottenuta mediante questo algoritmo, non si presenta omogenea,
rappresentando tipici artefatti a “stella” e un maggior coefficiente d’attenuazione al
centro dell’immagine. Un tipico esempio di ricostruzione mediante retroproiezione
semplice è mostrato in figura (1.3.10):
a) b)
Figura 1.3.10 Ricostruzione di un’immagine di un oggetto circolare tramite l’algoritmo di retroproiezione semplice; a)
esempio di artefatti “a stella” derivanti da un numero limitato di proiezioni (16); b) i bordi dell’oggetto nell’immagine
appaiono sfumati. Immagine tratta da [2].
Formalmente l’algoritmo visto corrisponde all’inversione della (1.3.8) attraverso
la relazione
f(x, y) =
ˆ pi
0
pγ(ξ)dγ (1.3.14)
in cui f(x, y) rappresenta il risultato, come visto distorto, dell’inversione. Si può
mostrare [2], mediante le relazioni (1.3.6) e (1.3.8), che la funzione f(x, y) risulta
legata a µ(x, y) dalla seguente espressione:
f(x, y) = µ(x, y) ? h(x, y) (1.3.15)
in cui il simbolo ? denota l’operazione di convoluzione spaziale. Il termine h(x, y)
dato da h(x, y) = 1|(x,y)| ≡ 1√x2+y2 risulta essere la Point Spread Function del siste-
ma, cioè la funzione di allargamento del punto. Infatti, se l’oggetto fosse puntifor-
me, l’immagine ricostruita sarebbe proprio h(x, y). Questo fatto è responsabile nella
pratica degli artefatti e delle problematiche discusse in precedenza. Occorre quindi
utilizzare un altro algoritmo per ottenere µ(x, y) anziché f(x, y).
L’algoritmo che si utilizza per risolvere i problemi della retroproiezione sempli-
ce è quello della retroproiezione filtrata. Questo metodo di ricostruzione discende
dalla retroproiezione semplice, ma in questo caso vi è l’applicazione di un filtro1 ai
dati prima della retroproiezione. Il filtraggio può avvenire mediante convoluzione
nel dominio spaziale delle proiezioni con una opportuna funzione, oppure equiva-
lentemente come prodotto tra le rispettive trasformate di Fourier nel dominio delle
frequenze spaziali.
Per capire come mai l’applicazione di un filtro prima della retroproiezione porti
ad un risultato non distorto dell’algoritmo, occorre partire da un risultato fonda-
mentale: il teorema della sezione centrale di Fourier (FST da Fourier Slice Theorem).
1 Da un punto di vista matematico un filtro è una funzione che agisce su un’altra funzione (rappresentante l’oggetto
di studio, ad esempio un segnale oppure un oggetto sottoposto ad esame TC) modificandone alcune caratteristiche ed
evidenziando particolari d’interesse. Nella pratica digitale si tratta di una matrice di opportuni valori (maschera) che
viene applicata ad un insieme di dati (valori provenienti da una misura ad esempio) ed il risultato di tale operazio-
ne è un nuovo insieme di dati con determinate caratteristiche (quelle d’interesse, che vengono evidenziate dal filtro
appunto).
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Questo teorema lega in sostanza la trasformata di Fourier alla trasformata di Radon
della funzione µ(x, y).
Sia Pγ(q) la trasformata do Fourier della proiezione pγ(ξ) (ossia della trasformata
di Radon di µ(ξ, η)) acquisita ad un angolo γ rispetto all’asse x del sistema di coor-
dinate (x, y) di figura (1.3.3). Sia F (u, v) la trasformata di Fourier bidimensionale
della funzione µ(x, y). Il FST afferma che la quantità Pγ(q) è uguale alla F (u, v) valu-
tata sulla retta passante per l’origine degli assi cartesiani nello spazio delle frequenze
spaziali (u, v) e formante l’angolo γ con la direzione dell’asse u. Questo risultato è
legato al fatto che la proiezione pγ(ξ) è espressa attraverso un sistema di coordinate
polari (ξ, γ), lo spazio di Radon appunto, mentre la funzione µ(x, y) è espressa in
coordinate cartesiane, lo spazio-oggetto. Le trasformate di Fourier Pγ(q) e F (u, v)
sono anch’esse espresse rispettivamente in coordinate polari e cartesiane nel domi-
nio delle frequenze spaziali. Per la dimostrazione completa del teorema si rimanda
a [2]. Considerando il legame tra i sistemi di riferimento polare e cartesiano nel
dominio delle frequenze spaziali possiamo scrivere:
F (u, v)u = q cos(γ)
v = q sin(γ)
= Pγ(q) (1.3.16)
Da questo teorema si traggono importanti informazioni riguardati la natura del
processo di ricostruzione. Infatti per poter ricavare µ(x, y) basterebbe conoscere
completamente F (u, v) per poi effettuare la trasformata inversa di Fourier. Tutta-
via questo non è possibile rigorosamente in quanto nella pratica non si dispone della
conoscenza completa di F (u, v): dal momento che le proiezioni (e quindi anche le
loro trasformate) sono note solamente ad angoli discreti {γ1, γ2, ..., γn}, la trasfor-
mata F (u, v) sarà nota solamente su “n” linee passanti per l’origine del sistema (u, v)
e inclinate rispettivamente di γ1, γ2, ..., γn rispetto all’asse u.
Figura 1.3.11 Schema del campionamento della trasformata di Fourier F (u, v) della funzione µ(x, y). Immagine tratta
da [3].
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In particolare dalla figura (1.3.11) si osserva come la zona centrale del domi-
nio delle frequenze spaziali (u, v) sia maggiormente campionata rispetto alla zona
periferica. Questo nella pratica si traduce in un sovra-campionamento delle basse
frequenze rispetto alle alte frequenze spaziali che risultano sotto-campionate. Ecco
perché vi è la necessità di applicare un filtro che “pesi” in modo diverso le basse
frequenze spaziali dalle alte, evitando così distorsioni nella ricostruzione dell’imma-
gine. Formalmente la necessità dell’applicazione di un filtro si vede considerando la
funzione F (u, v) e passando in coordinate polari. Analizziamo i passi fondamentali
che portano alla FBP.
La relazione di Fourier che lega µ(x, y) a F (u, v) è:
µ(x, y) =
ˆ +∞
−∞
ˆ +∞
−∞
F (u, v) · e2pii(u·x+v·y)dudv (1.3.17)
in cui i denota l’unità immaginaria. Passando in coordinate polari (si veda la
relazione (1.3.16)) si ha
dudv = qdqdγ
per cui si può scrivere:
µ(x, y) =
ˆ 2pi
0
ˆ +∞
0
F (q cos(γ), q sin(γ)) · e2piiq(x·cos(γ)+y·sin(γ)) · qdqdγ (1.3.18)
In virtù del FST possiamo sostituire l’uguaglianza della (1.3.16) nella (1.3.18)
ottenendo:
µ(x, y) =
ˆ 2pi
0
ˆ +∞
0
Pγ(q) · e2piiq(x·cos(γ)+y·sin(γ)) · qdqdγ (1.3.19)
La relazione (1.3.19) può essere manipolata considerando che nel caso della geo-
metria di acquisizione pencil beam si ha simmetria per rotazioni di 180° e quindi vale
Pγ+pi(q) = Pγ(−q). Utilizzando questa proprietà e considerando che vale la (1.3.6) si
ottiene:
µ(x, y) =
ˆ pi
0
ˆ +∞
−∞
Pγ(q) · e2piiqξ · |q|dqdγ (1.3.20)
Nella (1.3.20) possiamo interpretare la quantità
ˆ +∞
−∞
Pγ(q) · e2piiqξ · |q|dq = hγ(ξ) (1.3.21)
come l’antitrasformata di Fourier della funzione Pγ(q) · |q|, che a sua volta, nel
dominio delle frequenze spaziali, può essere interpretata come prodotto tra la tra-
sformata di Fourier della proiezione, Pγ(q), ed una funzione |q| che rappresenta la
risposta in frequenza di un filtro passa alto (filtro a “rampa”).
La relazione finale della FBP è perciò:
µ(x, y) =
ˆ pi
0
hγ(ξ)dγ (1.3.22)
Riepilogando, l’algoritmo si compone dei seguenti passi:
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1. calcolo della trasformata di Fourier delle proiezioni pγ(ξ), Pγ(q);
2. applicazione del filtro |q| alla trasformata Pγ(q);
3. calcolo della trasformata inversa di Fourier della funzione Pγ(ξ) · |q|, hγ(ξ);
4. retroproiezione lungo la coordinata ξ = x cos(γ) + y sin(γ), relazione (1.3.22).
Questo algoritmo può essere adoperato, con opportune modifiche, anche per altre
geometrie di irraggiamento. Inoltre, nella pratica, è possibile adoperare filtri diversi
dal filtro a rampa a seconda delle esigenze di ricostruzione.
L’algoritmo FBP richiede delle assunzioni ideali che si riflettono in alcuni artefatti
nell’immagine. Per prima cosa la sorgente è assunta monocromatica, mentre nella
realtà è policromatica. Questo comporta ad esempio la comparsa dell’artefatto da
indurimento del fascio, discusso in appendice A.3. Inoltre non si considera che il
fascio, pur essendo ben collimato, ha una certa dimensione e quindi a rigore non si
ha un integrale di linea come quello espresso dalla (1.3.5). Anche la rivelazione è
idealizzata in quanto non si tiene conto della dimensione finita del rivelatore. Altro
fattore importante è che l’applicazione del filtro che esalta le alte frequenze sareb-
be appropriata solo in condizioni ideali in assenza di rumore (dovuto ad esempio
a fluttuazioni statistiche o a mal funzionamento dell’apparato di rivelazione), per
evitarne eventuali amplificazioni. Nella realtà inoltre il campionamento deve rispet-
tare la condizione di Nyquist, pertanto, nell’uso dell’algoritmo FBP, si assume che la
funzione µ(x, y) sia limitata in banda nel dominio delle frequenze spaziali. Questa
condizione non è mai verificata rigorosamente in quanto si acquisiscono segnali limi-
tati nel dominio spaziale. Infine, la misura delle proiezioni è assunta accurata e non
influenzata da fluttuazioni dovute ad esempio alla statistica del numero di fotoni ri-
velati o al rumore elettronico. Nonostante le approssimazioni adoperate, l’algoritmo
FBP è quello di maggior successo nella ricostruzione di immagini in TC in quanto
è relativamente semplice da implementare ed abbastanza veloce. Inoltre si conosce
come l’algoritmo opera sui dati e questo rende agevole l’interpretazione di eventuali
artefatti nelle immagini ricostruite.
La trattazione fatta è di carattere continuo, mentre nella pratica si ha una quantità
discreta e finita di dati a disposizione. Per questo motivo l’implementazione pratica
dell’algoritmo FBP richiede un’adeguata discretizzazione delle relazioni viste, per la
quale rimandiamo al riferimento [2].
1.3.4 Algoritmi iterativi
Un approccio frequentemente utilizzato per la ricostruzione di immagini tomografi-
che è quello di adoperare algoritmi iterativi. Questi algoritmi inizialmente non ebbe-
ro tanto successo in ambito di ricostruzione di immagini TC in quanto sottoponevano
i calcolatori ad una pesantezza di calcolo molto superiore rispetto alla FBP, renden-
do i tempi di ricostruzione proibitivi. Tuttavia, grazie allo sviluppo notevole della
potenza di calcolo negli ultimi decenni, gli algoritmi iterativi sono stati rivalutati.
Oggi vengono considerati come un valido strumento per ottimizzare il compromes-
so dose-qualità dell’immagine. Purtroppo i software commerciali che implementa-
no questi algoritmi e vengono adoperati nelle cliniche non consentono una visione
dettagliata dell’algoritmo di ricostruzione. Gli algoritmi iterativi vengono presentati
come “scatole nere”, alle quali si fornisce un input (i dati in ingresso derivanti dalle
proiezioni) e dalle quali si ottiene un output (l’immagine ricostruita).
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L’algoritmo FBP, a causa dell’idealizzazione del processo di formazione dell’imma-
gine tomografica, può portare ad una scarsa qualità dell’immagine nel caso in cui
si abbia un irraggiamento a bassa intensità e quindi a bassa dose2. Ciò ha spinto
la ricerca verso lo sviluppo di algoritmi iterativi che siano in grado di ricostruire
immagini con meno rumore3.
In genere gli algoritmi iterativi sono suddivisi in tre categorie relativamente al do-
minio in cui è applicato il processo iterativo. Si parla di algoritmi che lavorano nello
spazio dei “dati grezzi” (figura (1.3.12) A), nello “spazio delle immagini” (figura
(1.3.12) B) oppure di algoritmi che operano sia nello spazio delle proiezioni che in
quello delle immagini (figura (1.3.12) C) [20, 33]. In ogni caso l’algoritmo iterativo
è implementato attraverso una serie di proiezioni (calcolate) e retroproiezioni, fino
al raggiungimento del risultato “ottimale” per l’immagine.
2 Questo può essere vero anche nel caso in cui si trattino pazienti obesi, le cui dimensioni attenuano maggiormente il
fascio con conseguente diminuzione del numero di fotoni che arrivano al rivelatore.
3 Per una discussione dettagliata sul rumore nelle immagini TC si veda il capitolo 3.
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Figura 1.3.12 Tipologie di algoritmi iterativi. Immagine tratta da [33].
Uno schema generale di ricostruzione iterativa può essere sinteticamente descritto
dalla figura (1.3.13). Il processo di ricostruzione è composto dai seguenti passi:
1. a partire da un’immagine iniziale, che può essere un’immagine “artificiale” (ad
esempio in cui tutti i valori dei pixel espressi in numeri TC siano uguali) o un’im-
magine che proviene da una ricostruzione tramite la FBP, vengono calcolate le
proiezioni attraverso opportune operazioni derivanti dalla modellizzazione del
processo di formazione dell’immagine;
2. le proiezioni calcolate vengono confrontate con le proiezioni misurate; il confron-
to evidenzia le discrepanze tra dati misurati e dati calcolati secondo il modello, in
base a questo confronto si può decidere se fermare l’algoritmo (perché i dati cal-
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colati e quelli misurati risultano compatibili tra loro) oppure stimare un termine
correttivo;
3. il termine correttivo stimato al punto 2 viene applicato o all’immagine o alle pro-
iezioni calcolate dall’immagine; in entrambi casi occorre effettuare una retropro-
iezione o del termine correttivo calcolato nello spazio delle proiezioni (per poterlo
così applicare all’immagine ottenendo una nuova immagine) o delle proiezioni al-
le quali è stata applicata la correzione (ottenendo anche in tal caso una nuova
immagine);
4. si itera il processo partendo con la nuova immagine; l’iterazione termina quando è
raggiunto un numero prefissato di iterazioni o una soglia di compatibilità tra dati
calcolati e dati misurati.
Figura 1.3.13 Schema generale di come operano gli algoritmi iterativi
Gli algoritmi iterativi quindi richiedono prima di tutto la modellizzazione del pro-
cesso di formazione dell’immagine che rappresenta la chiave del successo di questi
algoritmi. Questo è uno dei punti di forza degli algoritmi iterativi in quanto si posso-
no considerare diversi parametri d’acquisizione fisici e geometrici ed inglobarli nel
modello, superando così i limiti della FBP da questo punto di vista. Le iterazioni
successive dovrebbero via via consentire un adattamento delle proiezioni calcolate a
quelle misurate, comportando un miglioramento (da un punto di vista della qualità)
nelle immagini ad ogni passo di iterazione. Rispetto alla FBP questo comporta un
maggior tempo di ricostruzione che può costituire un problema nel caso in cui ci sia
necessità di avere immagini diagnostiche nel più breve tempo possibile.
Il punto 2 dello schema discusso precedentemente evidenzia anche due problema-
tiche correlate all’implementazione di questi algoritmi. Prima di tutto occorre capire
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come si calcola un eventuale termine correttivo e come si può applicare successiva-
mente ai dati. Purtroppo questo costituisce proprio il cuore dell’algoritmo e le ditte
che forniscono i software di ricostruzione commerciali non lo rendono noto. Inoltre
non esiste una regola universale che segnali quando è bene fermare l’algoritmo.
Gli algoritmi iterativi possono essere adoperati nell’ambito delle tecniche di rico-
struzione algebrica dell’immagine (ART, da Algebraic Reconstruction Technique), ba-
sate sulla risoluzione iterativa di un sistema di equazioni. Questa tipologia di algorit-
mi è stata la prima ad essere implementata ed è la più semplice. Un’altra tipologia di
algoritmi iterativi adoperata in TC è quella che utilizza metodi statistici di stima dei
parametri, raffinando ad ogni passo dell’algoritmo la stima (algoritmi “statistici”, che
utilizzano in genere stime di massima verosimiglianza o ai minimi quadrati). Altri
algoritmi cercano di modellizzare il processo di acquisizione nel modo più accurato
possibile. Questi algoritmi prendono in considerazione la statistica dei fotoni rive-
lati, assumendola generalmente poissoniana (algoritmi MBIR “model-based iterative
reconstruction”), oltre che fattori geometrici (come ad esempio il fatto che la sorgen-
te ed il rivelatore non sono puntiformi). Alcuni algoritmi di tipo MBIR considerano
anche una eventuale conoscenza “a priori” dell’oggetto (data ad esempio da una pri-
ma immagine FBP) e del sistema, imponendo vincoli di positività sull’attenuazione
o inglobando nel modello l’efficienza dei rivelatori[20].
In tutte le tipologie di algoritmi iterativi il punto di partenza è discretizzare sia
la funzione che rappresenta l’oggetto, f(x, y) = µ(x, y), che le proiezioni acquisite
pγ(ξ):
f(x, y)→ {f1, f2, ..., fN}
pγ (ξ)→ {p1, p2, ..., pM} (1.3.23)
La relazione (1.3.23) definisce un “vettore oggetto”, composto dalle incognite fi,
ed un “vettore dati”, dato dalle proiezioni pi. La sezione di un oggetto è suddivisa in
una griglia di pixels ad ognuno dei quali sarà associato un valore fi che inizialmente
è ignoto. La figura (1.3.14) mostra chiaramente quanto detto:
Figura 1.3.14 Schema della discretizzazione dell’oggetto e delle proiezioni in ART. Immagine tratta da [2].
Il vettore oggetto ed il vettore dati sono collegati tra loro da una matrice AM×N
composta da coefficienti di “peso” aij. Questa matrice rappresenta il processo fisico
1.3 Principi di formazione dell’immagine TC 27
della metodica di imaging, in questo caso l’attenuazione dei raggi X da parte del-
l’oggetto in esame. La matrice A in genere è ottenuta modellizzando diversi fattori,
sia fisici che geometrici, attraverso ad esempio un prodotto di matrici (ognuna delle
quali tiene conto di un particolare parametro).
A differenza del metodo della FBP, che idealizza il processo di acquisizione dati,
in questo caso, attraverso un’opportuna valutazione dei coefficienti della matrice A,
si può tenere conto di diversi fattori fisici rilevanti ai fini della ricostruzione. Ad
esempio si può tenere in considerazione che il fascio ha un certa larghezza e che
non attraversa tutti i pixels in modo equivalente (il percorso lungo la diagonale di
un pixel è maggiore rispetto a quello parallelo ai lati):
Figura 1.3.15 Esempio di come venga tenuto conto della dimensione del fascio nell’approccio di ricostruzione iterativa.
Dalla figura (1.3.15) si vede come il fattore di peso aij rappresenti il contributo
(riguardo l’attenuazione) della j-esima cella (in cui è suddiviso idealmente l’oggetto)
all’i-esimo raggio passante attraverso l’oggetto. Formalmente possiamo scrivere:
N∑
j=1
aijfi = pi (1.3.24)
Rappresentando il vettore delle proiezioni (p) e il vettore oggetto (f) come vettori
colonna, e definendo la matrice A come:
A =

a11 a12 · · · a1N
a21
. . . a2N
... . . .
aM1 aMN
 (1.3.25)
possiamo scrivere in forma matriciale il sistema di equazioni lineari definito dalla
(1.3.24):
28 1 Tomografia computerizzata
p =Af (1.3.26)
Da un punto di vista concettuale il problema di ricostruzione dell’immagine
ovviamente non è cambiato: si tratta di affrontare un problema inverso.
Nell’approccio ART bisognerebbe trovare, se esiste, la matrice inversa di A, in
modo tale che partendo dal vettore delle proiezioni si riesca ad ottenere il vetto-
re oggetto. Tuttavia ciò comporta delle problematiche. Prima di tutto la relazione
(1.3.26) è stata ottenuta comunque idealizzando in parte il problema in quanto non
si considera eventuale rumore nei dati. A rigore questo modificherebbe la (1.3.26)
in:
p =Af + r (1.3.27)
in cui r rappresenta un “vettore di rumore”. La (1.3.27) implica che il problema
non è mai rigorosamente invertibile.
Un altro problema è che in genere la matrice A contiene un elevato numero di 0 (o
valori molto prossimi a 0, poiché in una proiezione solo pochi pixel sono attraversati
dal fascio di raggi X) ed il numero di elementi della matrice è estremamente ele-
vato4. Ciò rende impossibile una inversione diretta della matrice A (anche se fosse
quadrata). Il problema inverso è dunque mal posto e per risolvere il problema è ne-
cessario utilizzare metodi di approssimazione e restringere il campo delle soluzioni
(regolarizzazione del problema).
Le soluzioni approssimate per l’inversione della relazione (1.3.27) possono essere
diverse. Tipicamente si può fare un sovra-campionamento, in modo tale da avere
più dati a disposizione, il che assicura un grado di approssimazione migliore. In tal
caso il sistema descritto dalla (1.3.26) è sovra determinato e si trova un insieme di
possibili soluzioni:
4 Uno scanner TC multistrato moderno può avere anche 1000 rivelatori in ogni linea di rivelazione, considerando
un’acquisizione su 360° con un adeguato campionamento angolare si ottengono circa 106 valori pi per slice (M). Le
immagini ricostruite sono generalmente immagini di 512 × 512 pixels e quindi si avranno, come ordine di grandezza
105 valori di fi. Questo comporta una matrice A di 106 × 105 elementi.
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Figura 1.3.16 Esempio di sovracampionamento: le possibili soluzioni del sistema si trovano nella regione interna
all’intersezione delle tre rette. Immagine tratta da [2].
In ogni caso è possibile ricavare una soluzione ai minimi quadrati, ossia trova-
re una stima f˜ della soluzione che minimizza la quantità
∥∥∥Af˜ − p∥∥∥2[2]; un altro
modo consiste nell’utilizzare la decomposizione a valori singolari (SVD, da Singular
Value Decomposition) della matrice che consente di ricavare una stima dell’inversa
(pseudo-inversa) [2].
L’alternativa ai metodi dei minimi quadrati e della SVD consiste nell’utilizzare un
approccio iterativo. L’idea è quella di associare una soluzione per il vettore oggetto
f¯ ad un punto in uno spazio N-dimensionale di possibili soluzioni. Il primo passo
dell’algoritmo consiste nel partire da una “soluzione” f0 che può essere anche casua-
le. Con questa soluzione, avendo definito la matrice A, possiamo ricavare il vettore
delle proiezioni associato:
Af0 = p0 (1.3.28)
A questo punto si confronta il valore ottenuto p0 con il valore effettivamente mi-
surato p. Dal confronto di queste due quantità si ricava un fattore correttivo che
sarà applicato alla soluzione f0 ottenendo una nuova soluzione f1. Il processo viene
poi iterato: si ripete il calcolo del (nuovo) vettore proiezione p1, il conseguente con-
fronto con il vettore proiezione misurato p ed il calcolo del nuovo fattore correttivo
da applicare ad f1. L’algoritmo termina teoricamente quando si ottiene l’uguaglianza
tra l’n-esima proiezione pn calcolata e la proiezione misurata p. Nella pratica questa
condizione non sempre è verificata per i problemi discussi in precedenza. Tuttavia
è possibile impostare una soglia nel confronto tra la proiezione calcolata e quella
misurata, in modo tale che se la discrepanza tra queste due proiezioni è al di sot-
to della soglia impostata l’algoritmo termina il processo iterativo. Si assume quindi
che la soluzione del problema sia quella che ha prodotto la proiezione pn alla quale
l’algoritmo ha terminato l’iterazione (fn).
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Vediamo come può essere reso quantitativo quanto detto. Dal punto di vista gene-
rale lo spazio N-dimensionale delle soluzioni è diviso in M iperpiani corrispondenti
alle equazioni del sistema (1.3.24). Nel caso in cui ci sia un singolo punto si interse-
zione degli iperpiani allora la soluzione sarà unica e corrisponderà a quel punto nello
spazio delle soluzioni. Illustriamo il caso semplificato N=M=2, in cui gli iperpiani
sono rappresentati da rette nello spazio delle soluzioni:
Figura 1.3.17 Rappresentazione semplificata dello spazio delle soluzioni di un sistema di 2 equazioni in 2 incognite.
Immagine tratta da [2].
Come si osserva dalla figura (1.3.17) le due rette sono descritte dalle due equa-
zioni:
a11f1 + a12f2 = p1
a21f1 + a22f2 = p2
(1.3.29)
Partendo da un vettore arbitrario f0, l’algoritmo procede proiettando f0 ortogonal-
mente nella retta descritta dalla prima delle due equazioni (1.3.29), relativa cioè
alla prima proiezione. Si ottiene così un nuovo vettore che rappresenta la nuova so-
luzione f1. Si procede iterativamente proiettando f1 ortogonalmente nella seconda
retta e così via, come mostrato schematicamente in figura:
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Figura 1.3.18 Esempio convergenza dell’algoritmo iterativo utilizzato nell’ambito dell’approccio algebrico. Immagine
tratta da [2].
Da un punto di vista algebrico si può mostrare che il procedimento iterativo, di
proiezione ortogonale lungo la retta i-esima del vettore soluzione, è esplicitato dalla
seguente equazione [2]:
fn = fn−1 − aifn−1−pi
aiaTi
· aTi (1.3.30)
in cui ai = (ai1,..., aiN) e nel nostro caso N=2, mentre i = {1, 2}. Nella relazio-
ne (1.3.30) il secondo membro a destra rappresenta il termine correttivo da appli-
care ad ogni passo iterativo alla soluzione precedentemente trovata. Infatti aifn−1
rappresenta semplicemente la componente i-esima della proiezione calcolata con la
soluzione fn−1: aifn−1 = pi,n−1.
L’algoritmo visto non convergerebbe nel caso in cui le rette (iperpiani) non si in-
tersecassero in alcun punto, fossero cioè parallele. Questa situazione algebrica però
corrisponde alla situazione fisica di acquisizione di dati ad uno stesso angolo di pro-
iezione γ (o ad un angolo γ+ 180° nel caso di proiezioni da geometria pencil beam),
per cui non è rilevante. Questo potrebbe accadere a causa dell’eccessivo rumore nei
dati. In tal caso si possono avere delle rette che si intersecano in più punti ma mai
tutte assieme nello stesso punto. Ne deriva una regione nello spazio delle soluzioni
i cui punti sono possibili soluzioni, in tale regione vi sarà la migliore stima della
soluzione (figura(1.3.16)). In questo caso può aiutare un sovra-campionamento o
comunque occorre regolarizzare il problema restringendo il campo delle possibili
soluzioni in modo tale che l’algoritmo porti a convergenza certa.
L’algoritmo visto è solo un esempio di come opera un algoritmo iterativo ed è stato
uno dei primi adoperati per la ricostruzione tomografica.
Gli algoritmi iterativi presentano senza dubbio il vantaggio della flessibilità rispet-
to all’FBP, potendosi adattare semplicemente a diverse geometrie di scansione ed in-
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cludere modelli fisici a seconda delle esigenze. Questo può comportare la possibilità
di riduzione della dose senza degradare la qualità delle immagini [20].
La pesantezza di calcolo non rappresenta ormai un problema, data l’elevata poten-
za dei moderni calcolatori. Tuttavia occorre considerare la lentezza di ricostruzione
rispetto alla FBP. Inoltre alcune assunzioni che si fanno negli algoritmi iterativi pos-
sono non essere sempre verificate. Ad esempio gli algoritmi MBIR modellizzano il
rumore nel processo di acquisizione come poissoniano, trascurando il rumore elet-
tronico. Questo può non essere vero nel caso di basse intensità del fascio di fotoni,
ossia a basse dosi.
Un altro svantaggio degli algoritmi iterativi maggiormente adoperati è la non li-
nearità rispetto ai dati in ingresso. Negli algoritmi iterativi infatti vi è una non linea-
rità intrinseca derivante dal fatto che si tengono in considerazione processi come lo
scattering o fenomeni di indurimento del fascio. Questo può comportare problema-
tiche nella valutazione di parametri di qualità dell’immagine, nella cui analisi sono
utilizzati operatori lineari come la trasformata di Fourier. Nel caso degli algoritmi
adoperati nelle cliniche vi è lo svantaggio dovuto al fatto che non si può accedere
al cuore dell’algoritmo, non potendo capire come questi algoritmi operano sui dati e
quindi capire eventuali artefatti che non vengono riscontrati nella FBP [20].
1.4 La TC come metodica di screening
Con il termine screening si indica un protocollo di indagini diagnostiche a basso
rischio utilizzate per identificare in fase precoce una malattia in un campione di po-
polazione asintomatica. I programmi di screening vengono attivati qualora si accerti,
attraverso criteri statistici ed epidemiologici, che una certa metodica diagnostica sia
efficace nel rilevare precocemente una grave patologia e che porti benefici in termini
di salute collettiva e di economia pubblica. In base a studi statistici infatti si può con-
frontare il costo di un programma di screening con i costi derivanti dalle terapie dei
soggetti che contraggono la patologia. Nel caso in cui si ha un beneficio, oltre che da
un punto di vista della salute collettiva anche da un punto di vista economico, allora
il programma di screening viene finanziato dallo Stato. Se però l’impatto positivo ri-
guarda solamente la salute collettiva lo screening non è finanziato; la popolazione a
rischio viene messa al corrente dei benefici risultanti dall’indagine diagnostica ma sa-
rà l’individuo stesso a decidere se effettuare l’esame ed eventualmente a provvedere
alle spese necessarie.
L’obiettivo dei programmi di screening è quello di ridurre la mortalità nella popo-
lazione che si sottopone regolarmente a controlli per la diagnosi precoce di una certa
patologia. Un programma di screening è interpretabile come un percorso i cui pas-
si successivi variano a seconda dell’esito degli esami diagnostici effettuati. Si parla
infatti di “primo livello” dello screening in riferimento ad uno o più test che consen-
tono di individuare precocemente una patologia prima della comparsa dei sintomi.
In seguito ad un esito positivo dei test di primo livello, viene pianificato un ulteriore
esame in grado di confermare o escludere la presenza della malattia, si attua cioè il
“secondo livello” dello screening. Infine lo screening di “terzo livello” si occupa del
trattamento della lesione accertata con il secondo livello diagnostico e dei control-
li successivi alla fine della fase di trattamento chirurgico (follow-up). L’importanza
dello screening è dettata dal fatto che un intervento tempestivo aumenta in genere
notevolmente le possibilità di guarigione.
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Con l’avanzare della tecnologia, procedure radiodiagnostiche come la TC offrono
la possibilità di proporsi come mezzo di indagine diagnostica precoce ed eventual-
mente di sostituirsi a metodiche maggiormente invasive. Tra le patologie di maggior
interesse in questo contesto ci sono il carcinoma colorettale (CCR) ed il tumore al
polmone; queste malattie infatti risultano tra i tumori che causano un maggior tas-
so di mortalità, suscitando perciò un grande interesse tra le comunità scientifiche
nazionali ed internazionali. Proprio per queste patologie la TC si è rivelata un uti-
le strumento di indagine diagnostica precoce, tale da poter essere adoperata per
pianificare programmi di screening.
1.4.1 Lo screening per il CCR: la colonscopia virtuale
Attraverso la colonscopia virtuale (o TC colon), in cui si sottopone il paziente ad una
TC a bassa dose, è possibile attuare uno studio accurato del colon, alla ricerca di
eventuali anomalie precoci.
Il CCR è uno dei tumori più frequenti per incidenza e mortalità nei paesi indu-
strializzati, risultando al terzo posto per incidenza tra i maschi ed al secondo tra
le femmine, mentre in termini di mortalità i tumori del colon-retto si collocano al
secondo posto sia fra i maschi (dopo quelli del polmone) sia fra le femmine (dopo
quelli della mammella). In Italia sono circa 38000 i nuovi casi diagnosticati ogni
anno con un picco di incidenza compreso tra 60 e 79 anni [10].
Oltre il 90 % dei casi di CCR si sviluppano a partire da cellule non cancerogene
che formano un polipo adenomatoso [12]. I polipi possono essere di piccole dimen-
sioni ed asintomatici, per prevenirne l’evoluzione maligna sono raccomandati test di
screening periodici. E’ considerevole il fatto che la sopravvivenza a 5 anni è di circa il
40-50% ma può raggiungere l’80-90% nelle forme di diagnosi precoce, evidenziando
l’importanza dei programmi di prevenzione.
L’efficienza di un programma di screening è valutabile considerando che deve
essere applicabile ad un’ampia popolazione, deve avere alta specificità e sensibilità,
inoltre deve essere accettabile dalla popolazione. Risulta chiaro che i programmi
di screening devono essere attuati su patologie ad elevata frequenza per avere un
impatto sulla saluta pubblica ed un rapporto costi-benefici conveniente.
Attualmente per il cancro del colon sono in uso diverse metodiche di screening tra
le quali, a partire dal 200 è stata inserita ufficialmente dall’American Cancer Society
la colonscopia virtuale. I test di primo livello sono ripetuti tipicamente ogni 5 an-
ni, ad esclusione della ricerca del sangue fecale che è ripetuta annualmente ma dà
indicazioni meno stringenti sulla possibile presenza di polipi.
La colonscopia tradizionale è considerato l’esame migliore tra le metodiche di
screening in quanto consente l’identificazione di eventuali lesioni con elevata sen-
sibilità (oltre il 90%) e specificità anche per polipi di piccole dimensioni5. Inoltre
offre la possibilità di trattamento terapeutico, consentendo prelievi bioptici ed even-
tualmente l’asportazione dei polipi. D’altra parte però l’esame è invasivo e ciò si
ripercuote in una scarsa accettabilità del paziente che tipicamente lamenta dolore
durante la progressione dell’endoscopio, inoltre non è del tutto assente la possibilità
di complicanze quali perforazioni e conseguenti emorragie. Questa metodica presen-
5 Per sensibilità di una metodica s’intende la capacità di individuare in una popolazione di riferimento i soggetti
effettivamente patologici; la specificità esprime invece la capacità di un test di escludere come soggetti patologici
coloro che effettivamente risultano sani (risultato “negativo” del test).
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ta anche costi eccessivamente elevati per il Sistema Sanitario Nazionale che non la
rendono adatta come test di screening di massa.
Per questo motivo si è preso in considerazione l’uso della colonscopia virtuale co-
me strumento di screening, in quanto risulta meno invasiva (e dunque più accettabile
per la popolazione campione) e potrebbe anticipare i tempi di diagnosi rispetto alla
colonscopia tradizionale. La colonscopia virtuale sottopone il paziente ad un esame
TC a bassa dose dell’addome e delle pelvi. Grazie ai moderni software ed algoritmi
di ricostruzione, le immagini ottenute permettono di analizzare il colon dall’interno
in modo abbastanza accurato. Infatti tramite i metodi di ricostruzione 3D è possibi-
le esplorare virtualmente il colon del paziente, avendo la possibilità di individuare
polipi e tumori del colon. A partire da alcuni studi effettuati su circa 4000 pazienti è
stato stimato che la sensibilità media della colonscopia virtuale per polipi di grandi
dimensioni (dell’ordine del cm) è di circa 93%, mentre la specificità media dell’86%
[10, 11]. In generale per polipi di tutte le dimensioni si ha un range di variazione
per la sensibilità media tra il 45% ed il 97%, mentre per la specificità si va dal 26%
al 97%. Questi risultati hanno classificato la colonscopia virtuale come metodica
particolarmente sensibile e specifica. Tuttavia la TC colon non rappresenta un esame
completamente sostitutivo della colonscopia tradizionale in quanto non permette l’e-
secuzione di biopsie dell’intestino o valutare ad esempio gli stati di sanguinamento
del colon.
Nel 2014 sono state pubblicate le Linee Guida Europee sulle indicazioni cliniche
della colonscopia virtuale [9] nelle quali si raccomanda l’uso della metodica nei casi
in cui sia stata effettuata una colonscopia tradizionale incompleta, oppure nei casi in
cui la stessa sia controindicata o non eseguibile. La TC colon è raccomandata anche
a discapito del clisma opaco a doppio contrasto per la diagnosi del CCR in quanto
tecnica maggiormente invasiva e con maggior dose radiante oltre che minore accura-
tezza diagnostica. Inoltre la TC colon può evitare la colonscopia tradizionale nei casi
in cui identifichi almeno un polipo con diametro tra 6 e 9 mm (il valore di 6 mm è
riconosciuto come un valore di cut-off per la segnalazione della lesione, come è con-
sigliato dall’ESGAR, European Society of Gastrointestinal and Abdominal Radiology)
mettendo però in atto un programma di sorveglianza nel tempo basato sempre sulla
colonscopia virtuale. Tuttavia si sconsiglia l’utilizzo della TC colon come strumento
di screening primario, sopratutto nei pazienti aventi una storia familiare di CCR.
Può essere però proposto come test di screening individuale, basato su scelta consa-
pevole (riguardo rischi e benefici) del paziente che decide di sottoporsi all’indagine
preventiva sul CCR.
Il problema della dose in colonscopia virtuale
La colonscopia virtuale, essendo basata sulla TC, espone il paziente a rischi deri-
vanti dall’uso delle radiazioni ionizzanti, raggi X nello specifico. In generale la TC è
considerata una metodica ad elevata dose se paragonata alla semplice radiografia.
Basti pensare che una radiografia all’addome è caratterizzata da una dose efficace di
circa 0.7 mSv, mentre una TC all’addome in media eroga una dose efficace di circa
8 mSv [6]. Inoltre in letteratura si possono trovare numerosi studi che mettono in
luce come vi sia un ampio range di variabilità per quanto riguarda i valori della dose
efficace per i vari tipi di esami in TC (ad esempio per l’esame all’addome il range è
3.5-25 mSv). Questo fatto risulta preoccupante in quanto fa emergere un quadro di
scarsa ottimizzazione e standardizzazione dei protocolli adoperati per gli esami TC.
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Nel caso della colonscopia virtuale, vista come strumento di screening, il problema
della dose appare un punto cruciale in quanto l’esame è eseguito su popolazione
asintomatica, vale a dire potenzialmente sana. Per questo motivo i rischi devono
essere ancora maggiormente ridotti per evitare che una metodica potenzialmente
benefica possa invece essere causa di danni seri ai pazienti.
In particolare possiamo affermare che la preoccupazione riguardante l’uso della
TC colon come metodica di screening è ampiamente giustificata in quanto l’esame si
compone di una doppia scansione che raddoppia quindi la dose erogata al paziente.
Spesso vi è inoltre la tendenza di aumentare i mAs al fine di ridurre il rumore nelle
immagini, determinando così un incremento della dose effettiva (sopratutto quando
si utilizzano collimazioni a strato sottile che aumentano la risoluzione spaziale ma
anche il rumore quantico).
Nonostante la TC colon sia considerata una metodica a bassa dose, si parla in-
fatti di dosi dell’ordine di 2-6 mSv nei programmi di screening [11], come visto
precedentemente non è possibile sottovalutarne i possibili effetti. A tal proposito
la valutazione del rapporto rischio-beneficio è essenziale per la giustificazione del-
l’esame che deve evidentemente essere eseguito alla più bassa dose possibile. La
riduzione della dose è possibile grazie all’elevato contrasto all’interfaccia tra muco-
sa ed aria nel colon disteso, ciò permette infatti l’individuazione di eventuali polipi
anche con una ridotta qualità delle immagini acquisite. Sebbene siano stati simu-
lati anche protocolli d’acquisizione a bassissima dose (dell’ordine di 1 mSv), nella
pratica risulterebbero inefficienti a causa dell’eccessivo aumento di rumore nelle re-
gioni pelviche, maggiormente attenuanti a causa delle maggiori dimensioni rispetto
all’addome e della presenza di ossa, che diminuisce drasticamente la qualità delle
immagini. Risulta comunque confortante il dato pubblicato pubblicato all’inizio del
2008 su European Radiology da Liedenbaum, Venema e Stoker [11], riguardo stime
delle dosi medie somministrate in colonscopia virtuale che risultano essere di 5.7
mSv per lo screening e di 9.1 mSv nella clinica, evidenziando come nei programmi
di screening la dose sia nettamente inferiore. Quindi l’uso dei protocolli a bassa dose
è la soluzione più comune per minimizzare l’esposizione nei soggetti sottoposti a
screening.
Da quanto detto si capisce come sia necessaria una valutazione dosimetrica ade-
guata alle esigenze della metodica, tenendo presente l’obiettivo primario della ridu-
zione della dose. Tutto ciò non può svincolarsi dalla definizione rigorosa di grandez-
ze fisiche, direttamente correlabili alla dose, che permettano di avere un immediato
quadro sul rischio dell’esame diagnostico.
1.4.2 Lo screening per il tumore al polmone: TC a bassa dose
Il carcinoma del polmone è la neoplasia con il maggior tasso di incidenza e di mor-
talità nel mondo (1.35 milioni di nuovi casi all’anno e 1.18 milioni di morti), con la
massima frequenza nei paesi maggiormente industrializzati [15]. Le stime AIRTUM
(Associazione Italiana Registri Tumori) parlano di 38.200 nuove diagnosi di tumo-
re del polmone all’anno (in Italia). Vengono colpiti prevalentemente soggetti di età
superiore a 50 anni che abbiano fatto uso di tabacco e l’elevata mortalità è dovuta
principalmente all’aggressività biologica che rende generalmente la diagnosi tardiva.
Se però il carcinoma del polmone è diagnosticato in fase sufficientemente precoce
può essere spesso curato attraverso trattamenti radioterapici o chirurgici. I tumori
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polmonari sono classificati in base a quattro stadi di gravità crescente, indicati con i
numeri progressivi da I a IV.
Il carcinoma broncogeno è responsabile di oltre il 90% dei tumori al polmone e
il fumo di sigaretta è la causa principale del carcinoma broncogeno, (circa il 90%
dei casi nell’uomo e l’80% nella donna); circa l’87% di tutti i cancri del polmone è
attribuito al fumo di tabacco[15].
Pur con queste premesse non esistono ad oggi programmi di screening in Euro-
pa. Infatti tipicamente accade che in presenza di sintomi sospetti il paziente venga
indirizzato verso esami di approfondimento come la radiografia al torace, la TC, la
risonanza magnetica e la PET (Positron Emission Tomography). Spesso viene anche
effettuato l’esame citologico dello sputo, nel quale si cercano eventuali cellule tumo-
rali che provengono dai polmoni. Nel caso in cui questi esami non diano risultati si
procede con broncoscopia e biopsia (e relativa analisi del campione prelevato).
Purtroppo una diagnosi tardiva è estremamente inefficace, basti pensare che, per
le tipologie più gravi di tumore al polmone, in Europa la sopravvivenza a 5 anni
dalla diagnosi è del 12% circa, mentre in Italia del 12.8% (Sant M. EJC, 2009). Nei
casi meno gravi, si arriva al 70% di sopravvivenza a 5 anni dalla diagnosi. Tuttavia
questi ultimi casi sono più rari rispetto ai precedenti.
Nella fase di diagnosi si ricercano eventuali noduli polmonari, circa il 40% dei
noduli solitari è maligno [VI]. Per pazienti asintomatici le lesioni possono essere
dell’ordine di qualche millimetro e quindi difficilmente rilevabili con radiografia al
torace. La TC invece è in grado di rilevare piccole lesioni e per questo motivo sono
stati fatti degli studi per valutare questa procedura come metodica di screening.
Proprio per le ragioni sopra espresse, da agosto 2002 fino ad aprile 2004, in Ame-
rica è stato eseguito un programma sperimentale di screening controllato e rando-
mizzato6 (the National Lung Screening Trial, NLST [15]) su un campione di 53454
pazienti. Nel NLST il campione ha eseguito un programma di tre controlli di scree-
ning con frequenza annuale ed è stato suddiviso in due gruppi. Il primo gruppo,
composto da 26722 pazienti, è stato sottoposto ad una TC a bassa dose, mentre il
secondo gruppo, composto da 26732 pazienti, ha eseguito i controlli mediante radio-
grafia al torace. Il campione è stato selezionato tra persone in buona salute fumatrici
ed ex fumatrici, di età compresa tra i 55 ed i 74 anni, che in media abbiano fumato
un pacchetto di sigarette al giorno per un periodo di circa 30 anni e che non abbiano
smesso da più di 15 anni. Questi soggetti sono stati considerati quindi come soggetti
a “rischio”. I dati relativi ai soggetti coinvolti nello studio sono stati raccolti fino a
dicembre 2009 ed analizzati. I risultati dello studio americano sono stati resi noti
nel 2011. Il confronto tra screening con TC a bassa dose del torace e radiografia ha
evidenziato una riduzione del 20% della mortalità per cancro polmonare, e del 6.9%
della mortalità globale, negli individui sottoposti a screening con TC spirale rispetto
a quelli con radiografia.
In Italia sono stati messi in atto diversi programmi sperimentali di screening per
il cancro al polmone, quasi tutti controllati e randomizzati. In questi esperimenti la
popolazione è stata suddivisa in due gruppi: un gruppo “di controllo”, i cui pazien-
ti non sono stati sottoposti a TC a bassa dose (utilizzato come riferimento), ed un
gruppo i cui pazienti sono stati sottoposti periodicamente a controlli mediante TC a
bassa dose. I dati sono stati valutati a distanza di anni in relazione ai casi di tumore
6 Con questa dicitura s’intende uno studio sperimentale in cui l’assegnazione del trattamento ai soggetti avviene con un
metodo casuale e che si avvale di uno o più strumenti di controllo. Nel caso in esame lo studio ha coinvolto lo screening
con TC a bassa dose e lo strumento di controllo è stato lo screening con radiografia.
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effettivamente accertati nel gruppo di pazienti di controllo. Il programma “DANTE”
(2003), ancora in corso, ha coinvolto 2472 pazienti, ma non ha evidenziato per
ora benefici sulla mortalità (Infante et al., 2008). Lo studio “COSMOS” (Continuous
Observation of Smoking Subjects) è uno studio osservazionale (in cui non si ha ran-
domizzazione), coordinato all’Istituto europeo di Oncologia di Milano, iniziato nel
2000. COSMOS ha coinvolto circa 1000 pazienti ed è poi stato “ampliato” nel 2004
con il coinvolgimento di altri 5000 pazienti. I pazienti sono stati sottoposti a con-
trolli annuali. Tale studio ha prodotto risultati che vanno nella stessa direzione del
NLST, aggiungendo anche l’identificazione di alcuni marcatori molecolari (microR-
NA7) che potrebbero aumentare le potenzialità dello screening. Lo studio “Italung
CT” (finanziato dalla Regione Toscana nel 2004), ha coinvolto 3206 pazienti ed ha
portato risultati non significativi riguardo le potenzialità della TC come strumento
di screening, evidenziando la bassa specificità della metodica. Un altro studio italia-
no (The Multicentric Italian Lung Detection trial, MILD, 2005) ancora in corso non
ha dato fino ad ora risultati significativi riguardo l’uso della TC a bassa dose come
metodica di screening. I primi risultati però hanno evidenziato come non vi siano
differenze significative tra un esame di controllo annuale e un controllo biennale
tramite TC a bassa dose (Pastorino U. et al., “Annual or biennial CT screening versus
observation in heavy smokers: 5-year results of the MILD trial.”).
Anche in altri Paesi sono stati fatti esperimenti di screening con TC a bassa dose.
In particolare il programma sperimentale DLCST (da Danish Lung Cancer Screening
Trial), iniziato nel 2004 in Danimarca, ha coinvolto 4104 pazienti. Anche in tal caso
la popolazione è stata suddivisa in due gruppi, uno dei quali di controllo. Tuttavia
dopo 5 anni non è stata riscontrato una riduzione della mortalità. Lo studio NEL-
SON (the Nederlands-Leuvens Longkanker Screenings Onderzoek trial, 2003) è il
più grande tra gli studi europei: ha coinvolto 15822 pazienti ed è ancora in corso.
Fino ad ora non ha mostrato una riduzione della mortalità, sebbene i primi dati
mostrino un’alta sensibilità della TC come metodica di screening.
Con gli elementi a disposizione non si è ancora giunti ad un comune accordo
sull’utilità dello screening mediante TC a bassa dose. In parte ciò è dovuto al gran
numero di falsi positivi ottenuti dallo studio NLST (ossia una scarsa specificità),
stimato attorno al 96.4% 8[15], ed al fatto che altri studi, come indicato, non hanno
portato agli stessi risultati.
Recenti studi hanno dimostrato, sulla base dei dati del NLST, che la sensibilità
della TC come strumento di screening per il tumore al polmone è di circa 83%,
nonostante ci sia un ampio numero di falsi positivi e un numero non trascurabile di
“sovradiagnosi”9.
Diverse associazioni americane hanno stilato delle linee guida (basate sui risul-
tati del NLST) nelle quali sono proposte le categorie di persone a rischio. Nel 2013
l’American Cancer Society (ACS) ha proposto delle linee guida in cui si raccomanda lo
screening con cadenza annuale per il tumore del polmone a soggetti che rientrano
nei parametri adoperati nell’esperimento NLST [16], viene sconsigliato l’uso della
radiografia come strumento di screening. Nello screening mediante TC si raccoman-
7 I microRNA sono piccole molecole endogene di RNA non codificante, a singolo filamento. La loro espressione è spesso
deregolata nei tumori umani, in maniera tessuto e/o tumore-specifica.
8 Questo dato va confrontato con i falsi positivi derivanti dallo screening con radiografia (la metodica di controllo
adoperata in tale programma sperimentale) che risulta pari al 94.5%.
9 Il termine sovradiagnosi è riferito alla diagnosi e cura di casi di cancro che non avrebbero mai causato problemi per
il paziente.
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da una dose efficace minore o uguale a 1.5 mSv, che rappresenta anche la stima di
dose efficace media adoperata nell’esperimento NLST [18].
La U.S. Preventive Services Task Force (USPSTF, costituita da un gruppo di esperti
di salute pubblica che esamina le varie ricerche pubblicate in letteratura e formu-
la delle raccomandazioni di prevenzione sanitaria) ha proposto linee guida meno
restrittive proponendo come limite d’età 80 anni anziché 74, giustificando questa
scelta col fatto che l’età media di diagnosi del tumore al polmone è 70 anni e quindi
il limite superiore proposto di 74 anni escluderebbe una buona parte di soggetti a
rischio [17]. Inoltre la USPSTF evidenzia come siano necessarie ulteriori ricerche
per identificare le persone a più alto rischio per il cancro al polmone. Concentrando
lo screening su queste persone si potrebbe diminuire il numero di falsi positivi.
Per limitare i falsi positivi sembrerebbe rilevante l’uso di marcatori molecolari
diagnostici (come i micro RNA), rilevabili nel siero e/o nel plasma dei soggetti più
a rischio per esposizione al fumo di sigaretta. La disponibilità di un test del sangue
potrebbe costituire la prima linea di screening per selezionare un numero limitato
di individui da essere sottoposti a ulteriore approfondimento diagnostico con TC a
basso dosaggio.
Recentemente inoltre, negli Stati Uniti, molte associazioni di pazienti si sono mos-
se per ottenere lo screening gratuito per tutti gli americani considerati a rischio
secondo le linee guida espresse dall’USPSTF.
Il problema della dose nello screening per il tumore al polmone
A fronte di quanto è stato fatto e dei risultati ottenuti è evidente che la TC a bas-
sa dose può essere potenzialmente adoperata come utile strumento diagnostico di
screening per il cancro al polmone. Tuttavia è necessario portare avanti altri stu-
di prima che lo screening con TC possa essere offerto come standard. Non bisogna
infatti dimenticare che lo screening è eseguito su una popolazione asintomatica e
quindi potenzialmente sana. Una TC al torace in condizioni diagnostiche standard
sottopone il paziente ad una dose efficace che può variare dai 4 ai 18 mSv [6], ben
oltre comunque i valori adoperati nei programmi sperimentali di screening (dell’or-
dine del mSv). Anche se la radiografia al torace, tipicamente, sottopone il paziente
ad una dose efficace media di 0.02 mSv [6], va considerato che i risultati degli
esperimenti di screening con questo tipo di procedura sono stati molto inferiori a
confronto con la TC.
Come visto precedentemente, non tutti gli studi effettuati hanno evidenziato una
riduzione della mortalità mediante l’uso di TC a bassa dose come procedura di scree-
ning. Questo fatto suscita ancora di più l’interesse della comunità scientifica verso il
problema dosimetrico. Tuttavia il risultato su cui fondare le considerazioni dosime-
triche appare ragionevolmente essere quello del NLST. Questo studio infatti è fatto
su una statistica (di popolazione) molto maggiore rispetto agli altri. Anche se si po-
trebbe essere tentati di considerare l’insieme degli studi che non hanno messo in luce
una riduzione di mortalità come prova a sfavore dell’uso della TC a bassa dose nel-
lo screening, è evidente che ciò non può essere considerato come un ragionamento
rigoroso. Infatti, ogni programma sperimentale è stato eseguito su una popolazione
selezionata con criteri diversi e diversi sono stati anche i parametri adoperati nell’u-
so della TC a bassa dose. Ogni risultato deve quindi essere messo in relazione anche
con i criteri di selezione e le modalità della metodica adoperata nello screening.
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Si può affermare quindi che il problema della dose resta più che mai aperto. In
particolare, appare evidente che, in prospettiva dell’uso della TC come procedura di
screening per il tumore al polmone, è bene definire quali tipi di soggetti possano
essere considerati a rischio e valutare anche l’ausilio di altre procedure che possono
restringere il campione d’indagine. Un aiuto può inoltre arrivare dallo sviluppo tec-
nologico dei software di ricostruzione delle immagini TC. In particolare molti studi
recenti hanno indicato l’uso degli algoritmi iterativi come un potenziale strumento
per ridurre la dose senza degradare eccessivamente la qualità dell’immagine.
1.4.3 Ultra-low dose TC: il ruolo degli algoritmi iterativi
La possibilità di utilizzare la TC come metodica di screening è direttamente correla-
ta alla possibilità di eseguire questo esame diagnostico a bassa dose. Al Congresso
Europeo di Radiologia (ECR, annuale incontro della Società Europea di Radiologia),
tenuto a Vienna nel marzo 2015, il tema dosimetrico in relazione ai programmi di
screening che fanno (o possono fare) uso di TC è stato uno degli argomenti centrali.
I recenti sviluppi in questo contesto riguardano l’uso degli algoritmi iterativi per la
ricostruzione tomografica. Il quadro generale emerso è che ora la ricerca volge la
sua attenzione allo studio della qualità dell’immagine in funzione della dose al va-
riare dell’algoritmo di ricostruzione. Molti studi si sono infatti focalizzati sull’impatto
degli algoritmi iterativi nella riduzione della dose, fino a consentire ad esempio l’e-
secuzione di TC del torace o dell’addome a dosi dell’ordine del mSv o addirittura al
di sotto del mSv (sub-milliSievert). L’importanza di questi recentissimi studi sta nel
fatto che la riduzione della dose a livelli così bassi (tanto da parlare di “ultra-low do-
se” TC) non è accompagnata da un significativo degrado della qualità dell’immagine,
consentendo l’uso dei protocolli adoperati negli studi come validi strumenti per lo
screening.
Per quanto riguarda la colonscopia virtuale uno studio particolarmente significati-
vo è stato quello di L. Lambert et al. [24] che ha valutato le performance di due algo-
ritmi iterativi (iDose4 e IMR (Iterative Model Reconstruction)), confrontandoli con la
standard FBP. Lo studio ha coinvolto 58 pazienti. In questo caso i parametri di valu-
tazione della qualità dell’immagine sono di tipo sia oggettivo (deviazione standard
misurata su una ROI, in diverse posizioni delle immagini) che soggettivo (visione
delle immagini da parte di due radiologi). Le scansioni sono avvenute utilizzando
un protocollo a bassa dose (120 kV e 10 mAs). I risultati hanno messo in risalto l’uso
della TC a bassissima dose, stimata mediamente in 0.41±0.05 mSv per la posizione
supina e in 0.42±0.04 mSv per la posizione prona. Lo studio ha mostrato inoltre la
riduzione del rumore mediante l’uso degli algoritmi iterativi, pari a circa il 50% per
iDose4 ed oltre il 70% per IMR. Ciò si è riflesso in un’elevata capacità di identificare i
polipi nelle immagini ricostruite con gli algoritmi iterativi (nel caso di ricostruzione
con IMR tutti i polipi sono stati correttamente identificati, mentre nel caso di iDose4
solamente 1 polipo non è stato identificato) contrariamente al caso di immagini ri-
costruite con FBP (in cui ben 11 polipi non sono stati identificati). Questi risultati,
unitamente alla valutazione soggettiva delle immagini, permettono di supporre con
ragionevolezza che l’uso di protocolli a bassissima dose per la TC colon sia possibile
nel caso in cui vi sia il supporto della ricostruzione iterativa, mentre non sarebbe
possibile adoperare questi protocolli facendo affidamento esclusivo nella FBP per la
ricostruzione delle immagini.
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Sempre in riferimento alla TC colon è stato presentato all’ECR 2015 anche uno
studio italiano portato avanti da R. Ferrari et al. [25], che ha valutato un protocol-
lo a bassissima dose (100 kV, 25 mAs), confrontandolo con un normale protocollo
per colonscopia virtuale (120 kV, 50 mAs). In questo studio sono stati valutati 75
pazienti che sono stati sottoposti a TC colon dopo aver sostenuto una colonscopia
tradizionale incompleta. La valutazione è stata fatta anche sulla base della rivelabi-
lità di polipi di dimensioni >6mm. Per il protocollo a bassa dose è stata adoperata
la ricostruzione con ASIR al 50%, mentre per il protocollo standard la ricostruzio-
ne è stata fatta con la FBP. La valutazione della qualità delle immagini è affidata
all’analisi soggettiva di due radiologi ed alla misura oggettiva del rumore (devia-
zione standard di una ROI in diverse posizioni dell’immagine) e di parametri quali
il rapporto segnale-rumore ed il rapporto contrasto-rumore. I risultati dello studio
hanno mostrato che l’uso dell’algoritmo iterativo ASIR al 50% per la ricostruzione
delle immagini acquisite con un protocollo a bassa dose può ridurre la dose di circa
il 70% (passando da una dose media per scansione di 2.47 mSv nel caso del pro-
tocollo standard a 0.77 mSv nel caso di protocollo a bassa dose). Le performance
diagnostiche sono state giudicate paragonabili nei due casi, con un lieve incremento
di falsi positivi nel caso del protocollo a bassa dose. Sebbene questo studio non sia
stato concepito in ambito di screening è evidente come i risultati ottenuti possano
essere interessanti per un’eventuale applicazione in tale contesto.
Un altro studio particolarmente interessante, di M. Zhang et al. [26], riguarda lo
screening per il cancro al polmone. In tal caso i ricercatori hanno paragonato un
protocollo per TC del torace a bassissima dose (120 kV, 17 mAs) con un protocollo
a bassa dose utilizzato abitualmente per la TC del torace (120 kV, 30 mAs). In totale
sono stati considerati 300 pazienti divisi (in modo casuale) in due gruppi, uno per
ogni protocollo. Le immagini sono state ricostruite (per entrambi i protocolli) con la
standard FBP e con due algoritmi iterativi (iDose4 ed IMR). La qualità delle imma-
gini è stata valutata attraverso criteri oggettivi (misura del rumore come deviazione
standard su una ROI in diverse posizioni) e soggettivi (attraverso l’analisi delle im-
magini di due radiologi). Inoltre è stata valutata la capacità di rivelazione di noduli
per i tre tipi di ricostruzione. La dose efficace media è stata stimata (per scansione)
per i due protocolli, risultando essere pari a 1.24±0.07 mSv relativamente al pro-
tocollo a bassa dose e 0.66±0.04 mSv per il protocollo a bassissima dose (ridotta
quindi di circa il 47%). Inoltre si è osservato che l’algoritmo IMR riduce significati-
vamente il rumore nelle immagini rispetto a iDose4, che a sua volta riduce il rumore
rispetto alla FBP. Questo risultato si è riscontrato per entrambi i protocolli adopera-
ti. La valutazione soggettiva della qualità delle immagini ha evidenziato ancora un
netto miglioramento nel caso di ricostruzione con IMR rispetto ad iDose4 ed FBP. Un
fatto importante riguarda la rivelabilità dei noduli: non si sono riscontrate differenze
significative tra i tre algoritmi in entrambi i gruppi per noduli di dimensioni >4 mm,
mentre l’algoritmo IMR si è rivelato più efficace nel rilevare noduli di dimensioni
<4 mm nel gruppo in cui è stato adoperato il protocollo a bassissima dose. Questi
risultati mettono in luce la possibilità di eseguire una TC al torace a bassissima do-
se con l’ausilio dell’algoritmo IMR. Il protocollo adoperato si può adattare quindi a
programmi di screening per il cancro del polmone.
Sempre all’ECR 2015, un altro studio confronta le prestazioni di iDose4 ed IMR
con la standard FBP al variare di due protocolli per la TC del torace. Il lavoro di
C. de Margerie-Mellon et al. [27] ha coinvolto 36 pazienti con neoplasie emato-
logiche che sono stati sottoposti ad un controllo mediante TC del torace. Sono stati
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utilizzati due diversi protocolli, uno di riferimento, adoperato abitualmente per la TC
del torace (140 kV, con modulazione dei mAs), ed uno a bassissima dose (100 kV,
11 mAs). La ricostruzione delle immagini è avvenuta con iDose4 per quanto riguarda
il protocollo di riferimento, e con iDose4, IMR ed FBP per quanto riguarda l’altro
protocollo. La qualità delle immagini è stata valutata con criteri oggettivi (rumore e
rapporto segnale-rumore) e soggettivi (attraverso la valutazione delle immagini da
parte dei radiologi). In questo caso è stata fatta anche una valutazione più approfon-
dita su fantoccio, calcolando la Modulation Transfer Function (MTF) ed il Noise Power
Spectrum (NPS) (vedi capitoli 3 e 4). Le stime medie di dose efficace (per scansione)
sono state di 0.22±0.03 mSv per il protocollo a bassissima dose e di 1.8±0.4 mSv
per il protocollo di riferimento. Il livello di rumore, riferito al protocollo a bassissima
dose, risulta decrescere seguendo la successione di algoritmi FBP→ iDose4 → IMR.
Il rapporto segnale-rumore risulta maggiore per il protocollo di riferimento se con-
frontato con il protocollo a bassissima dose e con ricostruzione tramite FBP e iDose4,
ma risulta inferiore se confrontato con la ricostruzione tramite IMR. Nel protocollo
a bassissima dose si è valutata la correttezza della diagnosi in 34/36 casi per FBP e
36/36 dei casi per iDose4 ed IMR. Inoltre IMR ha mostrato un incremento della MTF
ed un decremento del rumore alle alte frequenze (valutato tramite il NPS) rispetto
agli altri due algoritmi. In definitiva è emerso che sia iDose4 che IMR hanno consen-
tito una corretta diagnosi con il 90% circa di riduzione della dose. La valutazione
della MTF inoltre farebbe preferire IMR ad iDose4 in quanto mostra un aumento alle
alte frequenze spaziali, aumentando la confidenza diagnostica.
Diversi studi presentati all’ECR 2015 hanno evidenziato l’influenza degli algoritmi
iterativi (adoperati abitualmente nei protocolli diagnostici) sulla riduzione della do-
se, senza perdita significativa della qualità delle immagini [28, 29]. Inoltre è stata
ancora una volta ribadita l’importanza che può avere un programma di screening per
il cancro al polmone, valutando gli studi effettuati ed i primi risultati ancora in cor-
so. A tal proposito risulta particolarmente interessante lo studio di C.J. Herold [30],
che evidenzia i benefici e le problematiche ancora aperte riguardo la pianificazione
di un programma di screening su larga scala.
Dagli studi analizzati risulta evidente come l’evoluzione in termini di algoritmi di
ricostruzione iterativa possa essere di grande aiuto per ridurre la dose, sopratutto
nei programmi di screening, senza degradare in maniera significativa la qualità del-
l’immagine. Bisogna comunque tener presente i limiti degli studi precedentemente
citati. Per prima cosa occorre considerare che la statistica su cui sono stati fatti è co-
munque bassa (non si va oltre qualche centinaio di pazienti). Per poter generalizzare
i protocolli ad un programma di screening bisognerebbe probabilmente valutarli su
un numero maggiore di pazienti. Inoltre è bene considerare che tutti gli studi visti
sono fatti su pazienti definiti “standard” dal punto di vista delle dimensioni fisiche,
per cui non si considerano casi di pazienti obesi o casi in cui l’indice di massa cor-
porea sia significativamente superiore alla media. In questi casi infatti i protocolli a
bassissima dose molto probabilmente non darebbero gli stessi risultati. La valutazio-
ne oggettiva della qualità delle immagini è fatta solamente attraverso il calcolo del
valore di rumore (eccetto in rari casi) che non è un indicatore esaustivo. Conforta
però il fatto che è stata fatta anche una valutazione soggettiva (da parte di radiologi
esperti) che ha dato buoni risultati, in linea con la rivelazione effettiva di noduli o
polipi.
Queste recenti ricerche danno quindi buone indicazioni sull’utilità degli algo-
ritmi iterativi nell’ambito della riduzione della dose, ma richiedono comunque
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approfondimenti riguardo l’analisi oggettiva della qualità delle immagini.
Capitolo 2
La dose in TC
La TC rappresenta una delle tecniche diagnostiche maggiormente adoperate, gra-
zie alla sua duttilità (che ne consente un ampio campo di applicazione) ed alle sue
notevoli performance in termini di qualità delle immagini diagnostiche. Inevitabil-
mente, questo largo impiego della TC, pone il problema di ridurre il più possibile
la dose erogata ai pazienti, compatibilmente con la necessità di ottenere comunque
immagini di utilità diagnostica.
In questo capitolo verrà approfondito il tema dosimetrico relativo alla TC, saran-
no introdotti gli indici dosimetrici fondamentali in TC, evidenziandone i limiti ed
il legame con le due principali grandezze dosimetriche (dose equivalente e dose
efficace).
2.1 Indici dosimetrici e parametri caratterizzanti la dose in TC
Per poter avere una stima delle quantità radioprotezionistiche fondamentali (come
la dose equivalente e la dose efficace, si veda l’appendice A.2) in ambito diagnostico
occorre far ricorso a grandezze che possano essere misurate e trattate con relati-
va semplicità e velocità. Questo dovrebbe fare in modo che gli operatori radiolo-
gici abbiano un quadro abbastanza chiaro del rischio che il paziente può correre
effettuando l’esame diagnostico considerato. Si definiscono a tal proposito diversi
indici dosimetrici che sono l’input per il calcolo delle grandezze sopra citate e con-
sentono un’immediata analisi dosimetrica dell’esame diagnostico in base a valori di
riferimento degli stessi raccomandati da enti internazionali.
Gli indici di dose per la tomografia computerizzata devono tener conto del fatto
che il tubo radiogeno compie delle rotazioni attorno al paziente per l’acquisizione
dei dati e dunque in un giro del complesso tubo - rivelatore viene irradiata un’intera
sezione corporea.
Per quanto specificato in appendice A.2 sulle interazioni dei raggi X con la materia
possiamo osservare che, nel range diagnostico di energie adoperate, i due meccani-
smi principali d’interazione sono l’assorbimento fotoelettrico e la diffusione Comp-
ton. Pertanto si deve tener conto della diffusione della radiazione, che implica una
cessione di energia anche in un intorno della zona interessata direttamente dal fascio
incidente di fotoni.
Con queste premesse appare appropriata la definizione dell’indice dosimetrico CT-
DI (dall’acronimo inglese “Computed Tomography Dose Index”), che rappresenta l’in-
tegrale del profilo di dose assorbita misurata in aria per una singola scansione, da
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una camera a ionizzazione posta in un fantoccio acqua-equivalente lungo l’asse z (as-
se del lettino del paziente), diviso per lo spessore (nominale) dello strato acquisito,
formalmente:
CTDI =
1
n · T
∞ˆ
−∞
Daria(z)dz (2.1.1)
T è lo spessore strato elementare acquisito ed n il numero di strati acquisiti si-
multaneamente (nel caso di singolo canale di rivelazione n=1 e T rappresenta la
larghezza del fascio). Nella pratica ovviamente l’integrale del profilo di dose è fatto
su una lunghezza finita ed ormai è standardizzato l’uso di camere a ionizzazione
di tipo “pencil” della lunghezza di 100 mm per questo tipo di misure, per cui ti-
picamente si utilizza la dicitura CTDI100 ed i limiti di integrazione sono ±50mm,
corrispondenti ai limiti fisici della camera adoperata. L’unità di misura del CTDI è il
Gy (tipicamente i valori si esprimono in mGy).
Intuitivamente quindi il CTDI rappresenta una misura di tutta la dose assorbita
lungo la lunghezza della camera come se tale dose fosse tutta concentrata entro lo
strato nominale acquisito.
La misura del CTDI viene effettuata allineando la camera a ionizzazione lungo
l’asse z e facendo in modo che un singolo strato nominale si trovi al centro della
lunghezza del rivelatore. La camera deve avere una risposta lineare lungo tutta la
sua lunghezza e tipicamente è calibrata con un campo di radiazione uniforme per
tutta la sua lunghezza. La fase di calibrazione dei dosimetri è estremamente delicata
e può portare ad errori anche grossolani se approssimativa. La camera a ionizzazio-
ne dà una risposta integrata di carica e quindi, per quanto visto precedentemente
attraverso l’esposizione (o il kerma) è possibile risalire (tramite un opportuno fat-
tore di conversione valutato in fase di taratura) alla dose. Tipicamente si applicano
alcuni fattori correttivi che tengono conto delle diverse condizioni di temperatura e
pressione della camera in fase di taratura.
Per il profilo di dose ci si aspetta un picco centrale e delle code dovute alla dif-
fusione (si veda figura (2.1.1)), che saranno più o meno accentuate se la misura è
fatta in fantoccio o in aria. In ogni caso la dose entro lo strato nominale non sarà
mai uguale al CTDI a causa degli effetti diffusivi.
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Figura 2.1.1 Esempio di CTDI valutato in fantoccio. L’immagine mostra come il profilo di dose si estenda lungo l’asse
z a causa della diffusione. Immagine tratta da [6] e modificata.
Quando si effettuano misure in fantocci omogenei (tipicamente cilindri di PM-
MA1) la distribuzione di dose non è uniforme, infatti il fascio subisce attenuazione
attraverso il fantoccio; i fotoni passanti per il centro del fantoccio saranno maggior-
mente attenuati rispetto a quelli passanti nelle zone periferiche in quanto incontrano
uno spessore maggiore. Per tener conto di questo effetto si introduce il CTDI pesato
(CTDIw):
CTDIw =
1
3
CTDI100,centro +
2
3
CTDI100,periferia (2.1.2)
La misura avviene in modo analogo a quella del CTDI in fantoccio, inserendo la
camera allineata lungo z in almeno quattro differenti posizioni periferiche ed in una
centrale (si sottintende che CTDI100,periferia sia la media delle misure periferiche) :
1 PMMA sta per polimetilmetacrilato, un materiale plastico utilizzato frequentemente per la fabbricazione di fantocci.
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Figura 2.1.2 Misure su fantoccio per il calcolo del CTDIw. Si osserva come il fantoccio sia dotato di appositi fori in
cui è inserita la camera a ionizzazione. Immagine tratta da [4].
Tuttavia il CTDIw così definito non è adatto ad essere applicato ad acquisizioni in
cui gli strati acquisiti non siano contigui, vale a dire al caso di acquisizioni assiali con
strati parzialmente sovrapposti o acquisizioni a spirale. In questi casi infatti il CTDIw
darebbe una stima non corretta della dose: nel caso di parziale sovrapposizione de-
gli strati o pitch > 1 si avrebbe una sottostima del valore di dose e questo non è
accettabile. Per tener conto di questi effetti si definisce il CTDIvol che rappresenta
essenzialmente la dose mediata sul volume di scansione considerato:
CTDIvol = CTDIw · PF (2.1.3)
dove PF è il “packing factor” che metter in relazione il movimento del lettino lungo
l’asse z con lo spessore dello strato acquisito e vale:
PFass =
n · T
Z
, PFsp =
1
pitch
(2.1.4)
in cui Z è la distanza percorsa dal lettino del paziente in una singola rotazione del
tubo.
La misura del CTDIvol permette di valutare il fatto che in un’acquisizione sequen-
ziale con strati parzialmente sovrapposti, la dose media al centro di N strati è com-
posta dalla dose media della sezione centrale più il contributo parziale degli strati
adiacenti, come mostrato in figura (2.1.3) [5]:
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Figura 2.1.3 Profilo di dose lungo z per scansioni sequenziali. Si osservano i contributi delle “code” relativi agli strati
adiacenti allo strato centrale. Immagine tratta da [6] e modificata.
Per descrivere gli effetti complessivi in un esame completo è necessario tenere in
considerazione la lunghezza totale su cui è eseguita la scansione (L), si definisce a
tale scopo il prodotto dose per lunghezza, DLP (dall’acronimo Dose-Length Product):
DLP = CTDIvol · L (2.1.5)
Per garantire la sicurezza del paziente in un esame diagnostico di TC è richie-
sto che ogni sistema adoperato fornisca automaticamente i valori degli indici DLP
e CTDIvol o CTDIw, in modo da consentire un confronto con i livelli standard di
riferimento per il particolare esame e protocollo adoperato.
Non bisogna però scordare che i valori di CTDI e DLP presentano delle limitazioni,
infatti le misure sono effettuate su fantocci standard omogenei e quindi non si può
pretendere una corretta simulazione del corpo umano. A tal proposito si definisce un
altro indice dosimetrico, mediante l’introduzione di un parametro che tiene conto
delle dimensioni del paziente, il SSDE (Size-Specific Dose Estimates) come:
SSDE = f · CTDIvol
dove il parametro “f” è un parametro ricavato (attraverso calcoli Monte Carlo)
sulla base degli scout (scansioni radiografiche preliminari che permettono di indivi-
duare il posizionamento ed alcune caratteristiche morfologiche del paziente). Tale
fattore tiene conto del fatto che le misure di CTDI in un fantoccio sottostimano la
dose nel caso in cui il paziente abbia un diametro minore di quello del fantoccio. Oc-
corre però sottolineare come questo indice dosimetrico differisca concettualmente
dal CTDI in quanto esso è espresso come dose in acqua (o comunque tessuto equi-
valente). Pertanto il SSDE dà una stima della dose al paziente, a differenza del CTDI
(e conseguentemente del DLP) che rappresenta una dose in aria ed è riferito esclusi-
vamente a fantoccio standard2. Il parametro “f” sopra citato è da ritenersi non solo
come parametro correttivo per l’anatomia del paziente, ma anche come parametro
di conversione da dose in aria a dose in acqua [35].
Può inoltre succedere che gli effetti diffusivi della radiazione vadano oltre le di-
mensioni della camera utilizzata per la misura e dunque tali effetti non vengono
contemplati dai valori forniti del CTDI. Questo accade tipicamente per collimazioni
del fascio superiori a 40 mm (tipiche dei macchinari a 64 strati). La misura in que-
2 Il fatto che il CTDI sia definito attraverso la dose in aria ci suggerisce che tale indice caratterizza, da un punto di vista
dosimetrico, l’output del tubo radiogeno.
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ste condizioni è più complicata ed è stata proposta una definizione “modificata” del
CTDI per poterlo stimare:
CTDI100(n · T) = 1
(n · T)
ˆ +50mm
−50mm
D(z)dz ·
(
CTDIaria,30cm
CTDIaria,rif.
)
(2.1.6)
La stima è fatta utilizzando la misura del CTDI in aria con una camera a ionizzazio-
ne di 30 cm ed una misura fatta in condizioni di riferimento, ossia con collimazione
inferiore a 40 mm, per la quale sappiamo che la definizione “originaria” di CTDI non
presenta sottostime importanti. L’ipotesi chiave è che il rapporto
(
CTDIaria,30cm
CTDIaria,rif.
)
sia
uguale al rapporto delle stesse grandezze in acqua (il fantoccio è acqua-equivalente).
Quanto detto in generale sugli indicatori dosimetrici mette in luce due aspetti
fondamentali sui quali è opportuno riflettere: l’importanza che tali indici possono
avere nel fornire un’idea sulla dose alla quale sarebbe esposto il paziente ed al tempo
stesso l’impossibilità di avere una stima esaustiva della dose al paziente attraverso
essi. In definitiva quindi occorre valutare attentamente oltre i valori forniti dagli
indicici di dose anche le problematiche, brevemente citate, ad essi correlate.
2.2 Calcolo della dose in TC
La valutazione della dose efficace (o equivalente) per un esame diagnostico non è
semplice. In linea di principio si vorrebbe poter stimare la dose efficace in modo
soddisfacente per ogni tipologia di paziente, tenendo conto di variazioni di peso,
altezza, forma ed età. D’altra parte non è possibile effettuare misure dirette di do-
se all’interno del corpo umano, ci si deve quindi accontentare di stime di dose (e
conseguente calcolo della dose efficace).
Un metodo per stimare la dose efficace consiste nel fare misure in fantocci antro-
pomorfi, tipicamente in PMMA, come precedentemente specificato. I fantocci antro-
pomorfi adoperati possono essere di vari tipi e nella maggior parte dei casi si uti-
lizzano forme geometriche diverse per simulare organi o zone del corpo differenti.
Un esempio di fondamentale importanza è costituito dai fantocci di tipo “body” e di
tipo “head”3, largamente adoperati per stime dosimetriche, che intendono simulare
corpo e testa.
Altra metodica per il calcolo della dose efficace è quella di utilizzare programmi
di simulazione. Tipicamente questi software sono basati su simulazioni Monte Carlo
alla cui base vi è un modello matematico del paziente. Tipicamente il paziente è rap-
presentato (per semplicità matematica) da forme geometriche quali sfere, cilindri,
coni, e viene fornita al software la zona interessata dall’esame (comprensiva di tutti
gli organi radio-sensibili). Il software esegue quindi una simulazione utilizzando da-
ti provenienti da misure (ad esempio di CTDI) di riferimento. La potenza di questo
metodo risiede nel fatto che la simulazione di dose efficace può essere fatta tenendo
in considerazione diversi parametri, quali la geometria di scansione, lo spettro dei
raggi X, lo spessore dello strato ecc..
3 Il fantoccio di tipo “body” è un cilindro di PMMA di diametro di 32 cm e 15 cm di lunghezza, avente un foro centrale
e 4 fori periferici a ore 12, 3, 6, nei quali viene inserita una camera a ionizzazione sottile (“pencil”). Il fantoccio di tipo
“head” ha le stesse identiche caratteristiche ma diametro di 16 cm. Ricordiamo che in una misura i 4 fori in cui non è
presente la camera a ionizzazione devono sempre essere riempiti con appositi cilindri rimovibili di PMMA.
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Un’alternativa ai due precedenti metodi di stima di dose efficace è quella del co-
sì detto “metodo analitico”. In tal caso il punto di partenza è la misura (in aria o
fantoccio) di un indice dosimetrico che tipicamente è il DLP o il CTDI (espresso
comunque in dose in aria). Il valore dell’indice misurato è poi convertito in valore
di dose efficace o dose equivalente utilizzando opportuni coefficienti “di conversio-
ne” catalogati in tabelle per le differenti regioni del corpo d’interesse diagnostico. I
coefficienti sono stati precedentemente valutati attraverso confronti tra misure stan-
dard in fantocci degli indici considerati, tenendo conto della diversa esposizione per
cambio di geometria e dei parametri caratteristici influenzanti la dose in TC (ve-
di paragrafo successivo). In ogni caso è fondamentale cercare di riprodurre il più
possibile le condizioni in cui tali coefficienti sono stati ricavati, affinché, durante
l’esame diagnostico, l’esposizione del paziente sia il più simile possibile a quella ado-
perata nelle stime dei coefficienti. Da quanto detto si evince che non è contemplata
la possibilità di un calcolo “personalizzato” della dose. Tipicamente i coefficienti di
conversione sono dati per 4 tipologie di pazienti (neonato, bambino, uomo standard
e donna standard). Considerando una misura di DLP o CTDI quindi la dose efficace
o la dose equivalente possono essere stimate in tal modo:
E = kDLP−E ·DLP (2.2.1)
HT = CTDIvol ·
∑
z
f(T, z) (2.2.2)
dove kDLP−E e f(T, z) sono i coefficienti di conversione (rispettivamente da DLP
a dose efficace e da CTDI a dose equivalente), mentre la sommatoria indica che per
la valutazione della dose equivalente nel tessuto T occorre tenere conto anche dei
contributi di dose provenienti da tutta la sezione irraggiata.
2.3 Fattori che influenzano la dose in TC
Ci sono diversi fattori che possono influenzare la dose in un esame diagnostico TC e
possiamo suddividerli in due categorie: i fattori che influenzano in maniera diretta
la dose e i fattori che possono influenzarla in modo indiretto. Nella prima categoria
rientrano parametri quali ad esempio voltaggio del tubo, corrente anodica, tempo
di esposizione, spessore di strato ecc.; nella seconda categoria invece sono compre-
si i fattori che influenzano la qualità dell’immagine diagnostica e quindi possono
influenzare conseguentemente la dose: l’operatore può decidere di modificare alcu-
ni parametri per migliorare la qualità dell’immagine e questi possono influenzare
direttamente la dose.
2.3.1 Energia del fascio
L’energia del fascio influenza evidentemente in modo diretto la dose. L’energia del
fascio dipende principalmente dal voltaggio del tubo radiogeno utilizzato per la scan-
sione. L’energia del fascio è legata all’intensità di radiazione del tubo radiogeno
che è proporzionale al quadrato del voltaggio per la corrente del tubo (relazione
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(A.3.3))4. Poiché il fascio è policromatico bisogna fare distinzione tra energia media
(cioè somma delle energie di tutti i fotoni del fascio divisa per il loro numero) ed
energia massima dei fotoni5. Il voltaggio che si imposta nel tubo è spesso indicato col
nome di kilovolts-picco (kVp) e rappresenta l’energia massima degli elettroni acce-
lerati verso l’anodo e quindi anche dei fotoni uscenti dal tubo a raggi X (end-point).
Aumentando i kVp l’energia rilasciata all’organo in esame sarà maggiore (basti pen-
sare al caso di un fotone interagente che libera un elettrone per effetto fotoelettrico).
Oltre ad influenzare l’energia del fascio un aumento dei kVp implica anche un au-
mento del numero di fotoni. La dipendenza dell’energia e quindi della dose dai kVp
non è banale e sperimentalmente si osserva una relazione di tipo polinomiale (circa
quadratica), raddoppiando i kVp la dose incrementa di circa 4 volte [6, 7].
2.3.2 Corrente del tubo e tempo d’esposizione
La relazione (A.3.3) implica una linearità tra l’intensità (e quindi il numero di fotoni)
e la corrente anodica. Ci si aspetta che anche la dose aumenti linearmente con la
corrente del tubo. Per considerare anche il tempo d’esposizione si utilizza un altro
parametro dato dal prodotto corrente-tempo d’esposizione (mAs, dal fatto che si
misura in milli-Ampére per secondo). I mAs possono essere variati sia cambiando
la corrente che modificando il tempo di esposizione (ad esempio aumentando la
velocità di scansione del tubo). Un aumento dei mAs comporta un aumento lineare
della dose [6, 7], in quanto aumenta la fluenza fotonica. Nel caso di TC multistrato,
in cui si acquisisce un insieme non contiguo di strati (con sovrapposizione parziale
ad esempio) occorre considerare, per essere più corretti nella valutazione di dose,
i mAs/pitch (chiamati anche “mAs effettivi”). I mAs effettivi influenzano la dose in
modo diverso a seconda del pitch, ad esempio un aumento del pitch implica una
scansione più rapida del paziente, con conseguente diminuzione di dose e ciò risulta
coerente con il fatto che diminuiscono i mAs effettivi.
2.3.3 Pitch
Consideriamo il caso di scansioni a spirale. Il legame che vi è tra pitch e dose è
dettato dalla definizione di pitch stesso, ricordiamo infatti che:
pitch =
d
T
dove T è lo spessore nominale dello strato (totale) acquisito e d è l’avanzamen-
to del lettino in una rotazione del tubo (360°). L’avanzamento del lettino può però
essere espresso come prodotto tra velocità di avanzamento del lettino e tempo di
rotazione (che quindi equivale al tempo di esposizione in una singola rotazione).
4 Tale relazione è valida per lo spettro derivante da bremsstrahlung.
5 Un effetto è che all’aumentare dell’energia del fascio il corpo umano diventa sempre più “trasparente” ai raggi X,
a causa del fatto che le sezioni d’urto di assorbimento fotoelettrico e della diffusione Compton sono inversamente
proporzionali a potenze dell’energia, come precedentemente specificato. I fasci diagnostici però sono policromatici e
quindi il discorso è più complesso: si deve considerare che vi è uno spettro di energia per i fotoni e quindi i fotoni a
bassa energia interagiranno comunque in modo significativo. L’aumento del voltaggio è comunque da intendersi entro
un range diagnostico limitato, tipicamente 80-140 kVp, e quindi l’effetto prevalente è quello dell’aumento di dose,
piuttosto che una scarsa interazione del fascio con il corpo (che sarebbe indesiderata).
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Ci si aspetta quindi che la relazione tra pitch e dose sia di proporzionalità inversa:
aumentando il pitch diminuisce conseguentemente la dose. Infatti, se consideriamo
fisso lo spessore di strato e la velocità di rotazione del tubo (quindi il tempo di rota-
zione), l’aumento del pitch implica un aumento di velocità del lettino e quindi una
diminuzione del tempo di esposizione (per ogni singolo punto scansionato). Stesso
effetto si ottiene aumentando la velocità di rotazione del tubo (e quindi diminuen-
do il tempo di una singola rotazione). Il pitch influenza pertanto in modo diretto la
dose.
2.3.4 Collimazione
La collimazione del fascio lungo l’asse del paziente è uno dei parametri più complessi
da trattare per quanto riguarda il legame con la dose. Gli effetti sulla dose possono
essere diretti o indiretti. Per valutare l’influenza diretta sulla dose è bene distinguere
tra scansioni a singolo rivelatore e scansioni multistrato. Nel primo caso si è spe-
rimentalmente provata una sostanziale indipendenza della dose dalla collimazione
del fascio [7]. Ciò è dovuto al fatto che la dose è una grandezza definita per unità
di massa: all’aumentare dell’apertura di collimazione (ossia dell’area irraggiata dal
fascio) aumenta il numero di fotoni che interagisce con il corpo, ma la distribuzione
è su una superficie (e quindi una massa) maggiore. Se invece si considera il caso di
scansioni multistrato la situazione è più complessa in quanto tipicamente si effettua
una lunghezza reale di scansione maggiore rispetto a quella nominale per consenti-
re una ricostruzione adeguata (le rotazioni aggiuntive si effettuano all’inizio ed alla
fine della scansione, zone nelle quali si possono avere problemi di ricostruzione per
la mancanza di dati). Tale fenomeno è noto con il nome di overranging. Se l’apertura
di collimazione del fascio aumenta crescerà anche l’overranging e di conseguenza
anche la dose (dato che il paziente sarà sovraesposto in misura maggiore).
Per i macchinari multistrato di ultima generazione, dato il numero elevato di stra-
ti ricostruiti simultaneamente (64, 128), risulta trascurabile il fenomeno dello over-
beaming, ossia la necessità di allargare la collimazione del fascio di radiazione per
consentire una corretta esposizione dei rivelatori più esterni, escludendo la zona di
penombra del fascio che può causare un degrado della qualità dell’immagine. Que-
sto fenomeno risulta però importante ad esempio nel caso di macchine a 4 strati in
cui la zona di penombra potrebbe influenzare in misura significativa la qualità dei
dati provenienti dalle due file esterne di rivelatori.
Oltre all’influenza diretta la collimazione può influire indirettamente sulla dose. La
collimazione infatti influenza la qualità dell’immagine. Se consideriamo uno spesso-
re di strato piccolo la percentuale di rumore presente nell’immagine ricostruita sarà
maggiore, infatti considerando la distribuzione spaziale dei fotoni come una poisso-
niana si può dedurre che il rumore nell’immagine è proporzionale ad 1√
T
dove T è
lo spessore dello strato (nominale). Si è quindi indotti ad agire su altri parametri,
come tipicamente il mAs, per ovviare al degrado dell’immagine (aumentando il mAs
si riduce il rumore quantico appunto). In questo senso la collimazione influenza in
modo indiretto la dose.
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2.3.5 Fattori dipendenti dal paziente
Quando si effettuano delle misure di test nelle stesse condizioni su fantocci head e
body si possono evidenziare delle differenze riguardanti la dose. In particolare per
una medesima esposizione si può verificare che il fantoccio più piccolo (head) as-
sorbe una dose maggiore rispetto a quello più grande (body) [7]. Questo fatto non
deve stupire in quanto la dose è definita per unità di massa. Inoltre bisogna tener
presente il fatto che per oggetti con dimensioni inferiori la radiazione uscente ha
intensità paragonabile a quella entrante, avendo attraversato uno strato ridotto di
materiale e questo implica una distribuzione di dose maggiormente uniforme in que-
sto tipo di oggetti. Questi fenomeni sono fortemente amplificati (data la variabilità
delle dimensioni) in esami diagnostici su pazienti: pazienti più “grandi” (in dimen-
sioni) saranno interessati da una minor dose assorbita rispetto a pazienti più piccoli
(nelle stesse condizioni di esame) nei quali la distribuzione di dose è più uniforme.
Da cui ancora una volta emerge la necessità di poter eseguire stime di dose mag-
giormente “personalizzate” e meno standardizzate. In questo contesto si evidenzia
anche l’importanza di dedicare una particolare cura ai casi pediatrici.
D’altra parte la maggior attenuazione per soggetti di dimensioni notevoli può in-
fluenzare indirettamente la dose, in quanto una forte attenuazione può portare al
degrado dell’immagine (il rivelatore acquisisce un numero ridotto di fotoni e quin-
di l’immagine appare rumorosa), inducendo il radiologo ad aumentare l’energia del
fascio (per attraversare i tessuti considerati) o eventualmente a ripetere l’esame.
Altro aspetto da non sottovalutare è anche l’altezza del paziente: un paziente più
alto tipicamente avrà necessità di scansioni più lunghe (lungo l’asse del lettino) in-
fluenzando quindi il DLP e rendendo maggiormente complicata la valutazione del
rischio dell’esame stesso.
Come accennato precedentemente è inopportuno trascurare totalmente l’età del
paziente, è bene distinguere soggetti pediatrici, in età giovanile ed adulti, le cui
caratteristiche anatomiche sono differenti. Il rischio associato inoltre diminuisce al-
l’aumentare dell’età (è circa 4 volte maggiore per pazienti pediatrici rispetto a pa-
zienti adulti) a causa della radiosensibilità degli organi in tenera età (sicuramente
maggiore) e della diversa aspettativa di vita.
2.3.6 Filtri e metodi di ricostruzione
In sede di ricostruzione dell’immagine possono essere adoperati diversi metodi che
possono presentare delle differenze nella qualità finale dell’immagine. Questo può
indurre a modificare dei parametri (quali kVp, o mAs) al fine di ripristinare o mi-
gliorare la qualità dell’immagine acquisita, influenzando così la dose. Un esempio
particolare consiste nell’utilizzo di diversi filtri di ricostruzione usati negli algorit-
mi di tipo analitico (FBP). Esistono ovviamente svariate tipologie di filtri, tra cui
rivestono particolare interesse i filtri che modificano la risoluzione spaziale e quel-
li che agiscono sul rumore dell’immagine. Una scelta del filtro poco adeguata può
comportare un notevole incremento della dose al fine di stabilire una buona qua-
lità dell’immagine. Vedremo inoltre che esistono metodi ricostruttivi che utilizzati
adeguatamente permettono una notevole riduzione di dose (metodi iterativi).
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2.3.7 Altri fattori
Oltre ai fattori principali discussi precedentemente esistono altri fattori che possono
influenzare in maniera più o meno significativa la dose. Tra questi sicuramente vi è
il numero di acquisizioni eseguite, tipicamente maggiore di 1 nel caso in cui si debba
fare un esame con mezzo di contrasto (acquisizione pre- e post-somministrazione)
ed in particolar modo negli esami multifasici. Ogni scansione aggiuntiva incrementa
la dose e quindi il rischio dell’esame diagnostico.
Anche il FOV influenza la dose, infatti un piccolo campo di vista di scansione
implica una minor frazione di scattering nel processo di formazione dell’immagine
TC, riducendo così il rumore. Questo parametro può influenzare in modo indiretto
la dose.
Di primario interesse si rivela anche il posizionamento corretto del paziente per
l’esecuzione dell’esame (“centraggio”). Tale aspetto è spesso sottovalutato ma si com-
prende la sua importanza se si pensa alla definizione di dose efficace: un mal posi-
zionamento del paziente può indurre radiazione (diretta o diffusa) in un organo di
non interesse e che può essere anche più radio-sensibile dell’organo di riferimen-
to per l’esame. Quindi oltre un effetto di degrado dell’immagine (che talvolta può
essere compensato aumentando i mAs e fornendo quindi un ulteriore aumento di
dose a varie regioni corporee) si ha un interessamento di regioni anatomiche non
oggetto di studio clinico. Il problema è maggiormente sentito nelle TC multistrato in
cui spesso sono presenti sistemi di filtraggio dei raggi X che adattano l’intensità del
fascio alla struttura corporea da esaminare. Un non corretto centraggio del paziente
in questi casi si rivela quindi molto degradante rispetto alla qualità dell’immagine,
con conseguente incremento di dose.
Appare inoltre scontato citare il corretto funzionamento di tutta la macchina TC,
un mal funzionamento del tubo o dei rivelatori ad esempio comporta ovviamente un
degrado nell’efficacia di qualsiasi applicazione della macchina, con la possibilità di
erogare dosi spropositate inutilmente. A tal proposito è obbligatorio effettuare dei
controlli periodici delle macchine TC.
2.4 Metodi di riduzione della dose
In base a quanto visto nel capitolo precedente risulta chiaro che in un esame diagno-
stico si deve sempre cercare il miglior compromesso tra dose e qualità dell’immagine.
Ottimizzando i parametri caratteristici di un esame TC e prestando attenzione ai va-
ri fattori che possono influenzare la dose si può raggiungere l’ambizioso obiettivo
di ridurre (anche in misura significativa) la dose, senza perdere informazioni dalle
immagini acquisite.
2.4.1 Modulazione della corrente
A parità di tutti gli altri parametri una riduzione della corrente al tubo radiogeno
comporta una riduzione della dose al paziente e un aumento del rumore nelle im-
magini. Questa circostanza suggerisce la possibilità di poter variare la corrente in
base all’anatomia del paziente senza degradare la qualità dell’immagine. Sono state
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sviluppate a tal proposito delle tecniche di modulazione automatica della corrente
nel tubo (ATCM, dall’inglese Automatic Tube Current Modulation) che consentono
appunto di mantenere una qualità dell’immagine costante a parità di altri parametri
precedentemente impostati.
Il rumore nel pixel delle immagini TC è principalmente legato al numero di fo-
toni rivelati (rumore quantico) dettato dall’attenuazione della radiazione della par-
ticolare regione anatomica considerata. Poiché la corrente nel tubo influenza (pro-
porzionalmente) il numero di fotoni emessi dal tubo radiogeno risulta chiaro che
modulando la corrente in base a variazioni anatomiche del paziente si è in grado
di mantenere un livello di rumore pressoché costante nelle immagini. Questo è il
principio su cui si basano le tecniche ATCM.
Esistono due tecniche di ATCM che nei tomografi moderni vengono utilizzate in
modo combinato:
• modulazione lungo l’asse z (asse del paziente): la corrente del tubo viene modu-
lata ad ogni rotazione durante tutta la scansione tenendo conto delle variazioni
di attenuazione lungo l’asse del paziente. Il livello di rumore è mantenuto circa
costante lungo l’asse z:
Figura 2.4.1 Esempio di modulazione della corrente lungo l’asse z. Immagine tratta da [4] e modificata.
• modulazione angolare (nel piano x-y): la modulazione della corrente avviene su
singola rotazione, in modo da tener conto delle deviazioni dell’anatomia del pa-
ziente dalla simmetria circolare. L’esempio tipico è quello di una rotazione che
interessa la regione delle spalle in cui i fasci che provengono lateralmente sono
più attenuati rispetto agli altri (a causa della maggior presenza di tessuto osseo):
Figura 2.4.2 Esempio di modulazione angolare della corrente. Immagine tratta da [4].
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Queste metodiche utilizzate in modo combinato consentono una riduzione (media)
di dose fino al 25%.
Per poter utilizzare al meglio le tecniche ATCM è necessario conoscere le caratteri-
stiche di attenuazione del paziente. Queste in genere vengono ricavate dagli “scout”
sia per la modulazione lungo z che per quella angolare (per la quale è necessario
conoscere le dimensioni antero-posteriori e latero-laterali del paziente). Per la mo-
dulazione angolare inoltre è possibile ricavare le informazioni richieste dai dati dei
primi 180° della rotazione considerata.
Il livello di qualità dell’immagine deve essere scelto a priori e tipicamente si può
impostare in input al sistema un indice di qualità (legato ad un valore di rumore). Al-
ternative a questo approccio sono quelle di considerare un’immagine di riferimento
(con caratteristiche di qualità richieste) che sarà adoperata per adattare i mA, oppure
di impostare come input al sistema i mA che verrebbero utilizzati senza modulazio-
ne, in modo tale da avere una linea di base dalla quale calcolare poi i mA necessari
per mantenere circa costante il rumore per diverse dimensioni del paziente.
Le tecniche ATCM, oltre ad un grande beneficio in termini di dose al paziente, con-
sentono di ridurre artefatti legati ad eventuali bassi flussi fotonici (dovuti a maggiore
attenuazione) e di diminuire anche il carico al tubo radiogeno.
2.4.2 Riduzione dell’energia del fascio
Come discusso in precedenza, una diminuzione dell’energia media del fascio di rag-
gi X può essere ottenuta diminuendo il voltaggio applicato al tubo radiogeno. A sua
volta la dose è legata al voltaggio del tubo da una relazione circa quadratica, per
cui una diminuzione dei kVp implica conseguentemente una diminuzione di dose
al paziente. Tuttavia questo comporta anche due effetti nell’immagine ricostruita:
diminuendo il voltaggio aumenta il contrasto, in quanto aumenta l’assorbimento di
fotoni a bassa energia6 (evidenziando quindi le differenze tra i coefficienti di assorbi-
mento dei vari tessuti), ma aumenta anche il rumore quantico nell’immagine, poiché
(specialmente per pazienti di dimensioni anatomiche rilevanti) meno fotoni potran-
no concorrere alla formazione dell’immagine stessa. Appare quindi evidente che si
dovrà considerare un compromesso tra l’aumento di contrasto e quello di rumore
nell’immagine. Infatti abbassando il voltaggio ci sarà una situazione in cui il vantag-
gio di avere un buon contrasto è compensato dallo svantaggio di avere una grande
componente rumorosa. Per cui l’azione di riduzione della dose agendo sul voltaggio
è comunque vincolata alla necessità di avere una certa qualità dell’immagine.
2.4.3 Incremento del pitch
Un aumento del pitch può essere un buon metodo per ridurre la dose in quanto è
stata vista una proporzionalità inversa tra le due grandezze. In particolare è possibi-
le agire sulla velocità di avanzamento del lettino o sul tempo di rotazione. Anche in
questo caso però è necessario considerare gli svantaggi causati da un aumento del
pitch nella ricostruzione delle immagini: l’effetto principale è quello di aumentare
lo spessore (effettivo) di strato. Questo effetto determina un segnale (i dati acquisi-
6 Ricordiamo che a basse energie domina l’effetto fotoelettrico.
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ti) maggiormente mediato sul volume e quindi ha effetti sulla qualità dell’immagine
specialmente in termini di contrasto (può diminuire infatti la distinzione di un detta-
glio rispetto al background). In particolare quindi questo metodo di riduzione della
dose dipende dal tipo di applicazione clinica. In ogni situazione dovrebbe essere uti-
lizzato un adeguato pitch in modo da poter sfruttare al massimo la dipendenza della
dose da questo parametro.
2.4.4 Rivelazione e ricostruzione immagini
Il rivelatore in un sistema TC è uno degli elementi che maggiormente possono in-
fluire (indirettamente) sulla dose al paziente. In particolare risultano rilevanti l’effi-
cienza geometrica e l’efficienza quantica che descrivono in sostanza la capacità del
rivelatore di convertire i raggi X incidenti in segnale, influenzando il rumore e la
qualità dell’immagine ricostruita.
Una volta ricostruita un’immagine TC è possibile applicare ad essa dei filtri al
fine di evidenziare dettagli di interesse. Questa possibilità suggerisce che in base
alla bontà dei filtri adoperati ed alla particolare tipologia d’esame clinico è possi-
bile modificare alcuni parametri che influenzano la qualità dell’immagine, pertanto
indirettamente si ha la possibilità di agire sulla dose.
Tuttavia la strada più promettente per la riduzione della dose è quella di opera-
re nella ricostruzione stessa dell’immagine, attraverso gli algoritmi iterativi. Que-
sta tipologia di algoritmi opera tipicamente nello spazio dei “dati grezzi” piuttosto
che nello “spazio immagine” e normalmente utilizzano in parte algoritmi standard
come la FBP. La potenza degli algoritmi iterativi risiede nel fatto che a differenza
della FBP si possono prendere in considerazione una serie di parametri fisici di in-
teresse e la ricostruzione avviene confrontando i risultati di diverse iterazioni con
i dati a disposizione (ad esempio provenienti da un’iniziale ricostruzione mediante
FBP). Tipicamente gli algoritmi che operano nello spazio dei “dati grezzi” prendo-
no in considerazione la statistica dei fotoni e si basano sull’ottimizzazione (iterativa
appunto) di stime di parametri (ad esempio considerando la funzione di massima
verosimiglianza). Sebbene sia complicato modellizzare il rumore in un’acquisizio-
ne TC, spesso è sufficiente adoperare una statistica poissoniana anche se va tenuto
presente che per bassi flussi fotonici questa non descrive correttamente la statistica7
in quanto potrebbero pesare maggiormente altri contributi di rumore (ad esempio
quello elettronico).
In ogni caso il vantaggio che offrono gli algoritmi iterativi, mostrato in diversi
studi [13], è quello di consentire una riduzione dei mA e dei kVp senza incidere in
modo rilevante sulla qualità dell’immagine, consentendo in tal modo un notevole
risparmio di dose (si parla di 30-40% in media).
Ovviamente ci sono anche degli svantaggi legati al fatto che la pesantezza di cal-
colo, dovuta alle numerose iterazioni, per alcuni algoritmi può rappresentare un
problema (in termini di tempo di ricostruzione delle immagini). Inoltre sorgono pro-
blemi legati a come si presenta l’immagine se ricostruita interamente con algoritmi
iterativi: in genere si parla di “plastificazione” dell’immagine, per cui i medici radio-
logi preferiscono utilizzare questi algoritmi solo parzialmente. Un’altra problematica
7 Questo fatto è molto importante nelle applicazioni in cui si vorrebbe lavorare a bassissime dosi, proprio a basse dosi
infatti le caratteristiche degli algoritmi iterativi sembrerebbero avere i minori vantaggi rispetto ai classici algoritmi
basati su FBP.
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da considerare è che gli algoritmi in questione vengono presentati di norma da dit-
te costruttrici di sistemi TC come delle “scatole chiuse” e ciò impone un ostacolo
nel comprendere su quali parametri effettivamente agisce l’algoritmo, rendendo im-
possibile ottimizzarlo o semplicemente variare alcune funzionalità a seconda delle
esigenze.
In conclusione possiamo dire che la strada degli algoritmi iterativi è sicuramente
promettente al fine di ridurre la dose, anche se l’impossibilità di poter modificare o
semplicemente accedere al cuore degli algoritmi stessi rimane comunque un grave
deficit.
2.4.5 Software per il monitoraggio della dose
Un valido strumento che può aiutare in modo incisivo l’ottimizzazione dei protocolli
adoperati in TC è senza dubbio il monitoraggio della dose negli esami diagnostici.
Il monitoraggio consiste in una sistematica raccolta di dati dosimetrici provenienti
dagli esami che utilizzano radiazioni ionizzanti.
Mentre fino a pochi anni fa non si era in grado di raccogliere ed archiviare una
grande quantità di dati dosimetrici oggi questo è passibile grazie a nuovi software
che raccolgono ed elaborano in modo automatico le informazioni necessarie. Questi
software possono essere installati sulla rete informatica ospedaliera in modo tale da
permetterne l’accesso a tutti gli utenti autorizzati.
In particolare i dati dosimetrici relativi ad ogni esame di ogni macchina delle
varie unità operative coinvolte possono essere inviati ad un archivio generale che
permette di valutare diverse statistiche, non solo sulle tipologie di esame effettuato, i
protocolli, l’utilizzo delle macchine, ma anche sulla “storia” dosimetrica di un singolo
paziente.
Una delle prospettive principali del monitoraggio della dose è quella di poter in-
dividuare, attraverso l’analisi dei dati, eventuali pratiche di lavoro che si discostano
da quelle attese, valutando quindi se ci siano stati elementi giustificabili o meno
per la deviazione dallo standard di procedura. Questo è indispensabile per limi-
tare la variabilità delle procedure adoperate (se non clinicamente giustificata) ed
attuare correzioni o ottimizzazioni dei protocolli adoperati. Inoltre, avere la possi-
bilità di consultare la cronologia dosimetrica di un paziente permette una migliore
valutazione sui parametri ottimali da utilizzare durante una nuova procedura.
Ad oggi i programmi di monitoraggio di dose sono in atto a livello locale di di-
stretto o di ospedale, salvo rare eccezioni. Tuttavia a fronte dei nuovi cambiamenti
normativi, espressi dalla Direttiva EURATOM/59/2013 sulle linee guida europee sul-
la protezione da radiazioni ionizzanti, sarà necessario che tutti i distretti adoperino
delle misure di monitoraggio di dose. La nuova Direttiva EURATOM impone agli stati
membri di conformarsi entro il 6 febbraio 2018 ed i punti fondamentali riguardano
proprio l’obbligo di informare il paziente sul rischio associato all’esposizione a dosi
radianti, l’inserimento di un dato dosimetrico caratterizzante l’esame nel referto ra-
diologico e la possibilità di monitorare la dose radiante per un confronto con i livelli
diagnostici di riferimento.
Bisogna però ricordare che i dati dosimetrici provenienti dai software per il mo-
nitoraggio della dose non sono misure reali su pazienti, ma solamente stime degli
indici dosimetrici (quali CTDI e derivati) su fantocci acqua-equivalenti (o provenienti
da simulazioni) effettuate a partire dai parametri impostati nella macchina TC. Co-
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me spiegato in precedenza, dagli indici dosimetrici si può avere un importante aiuto
sulla valutazione della dose erogata al paziente, ma non possono essere utilizzati
per trarre conclusioni sui rischi effettivi a cui è stato esposto il paziente. Inoltre i dati
relativi a scansioni di diverse parti del corpo vengono presentati in un unico dato
dosimetrico cumulativo e questo non è accurato in quanto ogni tessuto/organo ha
in linea di principio una propria risposta alle radiazioni ionizzanti.
L’obiettivo ambizioso che ci si pone è quello di andare verso una dosimetria
paziente-specifica in modo tale che le stime effettuate siano maggiormente affini
all’esposizione reale, tenendo conto di fattori caratterizzanti quali dimensioni, età,
sesso del paziente.
2.4.6 Breve descrizione del funzionamento dei software
Una volta che i dati dosimetrici degli esami vengono elaborati il loro recupero tra-
mite i software può avvenire in due modi. Una modalità prevede la comunicazio-
ne diretta con le apparecchiature radiologiche, in tal caso quindi si hanno dati “in
tempo reale”, con ritardi di al massimo qualche ora. L’alternativa è quella di prele-
vare i dati dall’archivio in cui sono stati salvati precedentemente, quindi il sistema
comunica con il PACS (Pictures Archiving And Communication System) e si hanno
informazioni retrospettive, in questo caso si ha tipicamente un giorno di ritardo tra
l’esame e l’informazione richiesta, dovuto principalmente alla fase di elaborazione
ed archiviazione.
L’uso di questi software è oggi reso possibile dalla digitalizzazione delle apparec-
chiature radiologiche che memorizzano i dati e le immagini in un formato standard
chiamato DICOM (Digital Imaging and Communications in Medicine). L’archiviazio-
ne in un formato standard consente una conservazione più sicura dei dati, presenta
inoltre il vantaggio di agevolare la comunicazione anche tra strutture distanti, sen-
za dimenticare l’importanza che può avere nel confrontare le prestazioni di diversi
macchinari utilizzati per gli stessi scopi clinici.
In particolare il formato DICOM è provvisto di un header, ossia un file di testo
contenente informazioni di vario genere tra cui dati relativi al paziente, al protocol-
lo e alla geometria di acquisizione, alle caratteristiche dell’immagine e alle grandez-
ze dosimetriche stimate. Le informazioni dell’header vengono raggruppate nei “Tag
DICOM”, codici numerici che individuano univocamente i dati. In questo modo le in-
formazioni di dose sono memorizzate di continuo e vengono archiviate nel PACS, dal
quale si possono prelevare successivamente i dati di cui si ha bisogno. Questa pro-
cedura presenta però anche delle limitazioni in quanto le informazioni non possono
essere dissociate dalle immagini e questo ha delle ripercussioni quando ad esempio
vengono eliminate immagini non clinicamente rilevanti: i dati dosimetrici per queste
immagini sono persi e quindi le informazioni dosimetriche sono incomplete. Inoltre
può succedere che nella fase di post processing vengano elaborate nuove immagini,
in questo caso i dati dosimetrici vengono trascritti nell’header e quindi si ha ridon-
danza d’informazione, portando ad errori sulla valutazione della dose al paziente.
Da non sottovalutare è anche la consistenza del numero di dati registrati.
Un modo alternativo per recuperare i dati dosimetrici è quello del DICOM Mo-
dality Performed Procedure Step (MPPS), un messaggio di notifica relativo allo stato
dello studio, che viene inviato al sistema informatico radiologico (RIS) e permette
di essere informati sui processi in corso. Il messaggio MPPS registra informazioni
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come la dose totale, la geometria del sistema, l’anatomia del paziente e parametri di
input come il kVp, la corrente, il tempo di esposizione e i filtri utilizzati. In tal caso le
informazioni dosimetriche vengono memorizzate indipendente dalla gestione delle
immagini, ciò permette in parte di superare i limiti visti in precedenza. In questo caso
il software di monitoraggio di dose può reperire le informazioni attraverso un col-
legamento diretto con la macchina segnalata dal messaggio MPPS. Tuttavia questo
metodo è progettato per gestire flussi di lavoro, non per l’archiviazione permanente
e quindi non permette un rapido recupero di informazioni retrospettive come accade
nel caso in cui si utilizzino i dati contenuti nell’header DICOM archiviati nel PACS.
Una terza via da seguire per il recupero di dati dosimetrici è quella di utilizzare
un altro oggetto DICOM, il Report Dosimetrico Strutturato (RDSR), il cui contenu-
to è definito da dei modelli di informazioni appropriate per il monitoraggio della
dose di radiazione nelle varie metodiche (TC, angiografia, fluoroscopia, mammo-
grafia e radiografia digitale). I dati dosimetrici vengono così creati e possono essere
elaborati ed archiviati, oltre che visualizzati come qualsiasi oggetto DICOM. I dati
dosimetrici vengono registrati per ogni evento di irradiazione: alla fine di ogni fase
della procedura eseguita viene creato un oggetto contenente il dato dosimetrico che
raccoglie le informazioni relative a tutti gli eventi di irradiazione avvenuti. Questa
modalità di lavoro crea oggetti contenenti informazioni più complete rispetto ai casi
precedentemente analizzati.

Capitolo 3
Analisi sperimentale: prestazioni del sistema in termini di
rumore
In questo capitolo, dopo una breve introduzione sui controlli di qualità dei sistemi
TC e su alcuni tra i principali parametri di qualità delle immagini, saranno esposti
i risultati sperimentali dell’analisi in termini delle prestazioni di rumore del sistema
di imaging adoperato.
3.1 I controlli di qualità dei sistemi TC
Il progresso tecnologico, sia da un punto di vista di hardware che di software, rende
indispensabile approfondire il tema della valutazione delle prestazioni di un sistema
TC. Al fine di garantire uno standard diagnostico adeguato è necessario effettuare
controlli periodici sia dei parametri fisici che danno indicazioni dosimetriche sia del-
la qualità delle immagini diagnostiche. In particolare, una volta che è stata accettata
una macchina TC per uso clinico (attraverso adeguati controlli di collaudo), deve
essere stabilito un programma periodico di controlli di costanza delle prestazioni.
In questo modo si può verificare di volta in volta, ad ogni controllo, se determinati
parametri si discostano (e quanto) dai valori ricavati dalle misure di collaudo.
Sia nelle prove di collaudo che in quelle di riproducibilità le misure effettuate
devono essere confrontate con i valori forniti dalla ditta costruttrice della macchina
ed in alcuni casi ciò richiede l’uso di strumentazione specifica fornita proprio dal
costruttore (ad esempio oggetti test), oltre che di software dedicati all’analisi delle
immagini.
Per caratterizzare in modo soddisfacente un sistema TC in teoria bisognerebbe
effettuare controlli periodici su tutti i possibili parametri che possono avere influen-
za sull’immagine diagnostica, in alcuni casi anche quotidianamente. Tuttavia, per
questioni di tempo ed economiche, si fanno misure di parametri specifici che ven-
gono decisi, dal radiologo e dal fisico specialista, al momento della messa a punto
del programma di controllo. In una prima fase quindi è necessario definire il livello
standard di prestazione ed individuare gli indicatori di qualità ottimali che dovranno
permettere un’immediata analisi del funzionamento della macchina TC. Per far que-
sto esistono dei protocolli e linee guida (nazionali ed internazionali) che fungono da
strumento di aiuto per attuare il programma di controllo.
In base alla normativa vigente (DLg 187/00), l’esperto in fisica sanitaria è co-
lui che deve occuparsi di effettuare le misure nei controlli di costanza. Nel caso in
cui ci siano parametri che si discostano da quelli di riferimento in misura superiore
ai criteri di accettabilità stabiliti, il medico radiologo deve essere informato ed oc-
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corre effettuare o un intervento correttivo sul sistema oppure ripetere il controllo
accertandosi che sia eseguita correttamente la procedura di misura (eventualmente
investigando meglio sui parametri critici). Purtroppo un programma di controllo di
qualità non prevede cosa fare nel caso sopra citato: occorre valutare di volta in volta
cosa fare.
Ad ogni controllo inoltre è necessario registrare tutti i valori ottenuti in modo tale
che nel tempo si possa verificare la presenza o meno di risultati anomali. Questo è
utile anche nel caso in cui si debba giustificare un’eventuale sostituzione di una parte
della macchina TC (ad esempio il tubo radiogeno). La scelta della frequenza dei
controlli deve tener conto delle indicazioni del costruttore a proposito della stabilità
del sistema oltre che dei protocolli scelti.
Per quanto detto risulta inoltre evidente che un programma di controllo deve esse-
re rivisto periodicamente visti gli sviluppi tecnologici che sempre più frequentemente
coinvolgono le apparecchiature cliniche.
Le prove che possono essere fatte per caratterizzare un sistema TC dal punto di
vista della costanza delle prestazioni possono essere divise in tre categorie: misure
riguardanti l’output del tubo radiogeno (ad esempio verifica dei kV, misura degli in-
dicatori dosimetrici, valutazione dell’efficienza geometrica ecc.), misure riguardanti
la qualità dell’immagine (rumore, uniformità dei numeri TC, risoluzione spaziale
ecc.), valutazione delle performance degli accessori ausiliari della macchina (lettino
porta paziente, puntatori laser adoperati per il centraggio del paziente nel gantry
ecc.).
Nel seguito saranno descritti alcuni dei principali parametri di qualità dell’imma-
gine.
3.2 Accuratezza dei numeri TC
Il numero TC di un campione di un mezzo “m” è definito dalla relazione (1.3.9):
Hm = K
µm(E)−µw(E)
µw(E)
. Poiché i coefficienti d’attenuazione lineare presenti nella (1.3.9)
dipendono dall’energia del fascio, per una loro corretta valutazione occorrerebbe co-
noscere lo spettro della radiazione, ma in prima approssimazione possiamo conside-
rare l’energia efficace del fascio o l’energia media. Quindi, ad esempio, se attraverso
il processo di acquisizione si ricostruisce la mappa spaziale del coefficiente di atte-
nuazione lineare di un campione, per esprimere l’immagine in numeri TC il coeffi-
ciente µw(E) viene valutato all’energia efficace del fascio (ad esempio a 70 keV per
una tensione di 120 kV).
Per la valutazione dell’accuratezza dei numeri TC si utilizza un fantoccio in mate-
riale plastico, di forma cilindrica, riempito d’acqua o di materiale acqua-equivalente.
Si acquisisce una scansione assiale del fantoccio, si calcola il numero TC medio as-
sociato ad una regione scelta al centro del fantoccio (ROI da “region of interest”) e
il numero medio TC associato alla stessa ROI al di fuori del fantoccio, ossia in aria.
Talvolta possono essere adoperati fantocci con inserti di altri materiali di cui sono
noti indicativamente i numeri TC, in questo caso si ripete la procedura anche per
le regioni in cui ci sono tali inserti. Il tutto deve essere fatto nelle stesse condizioni
delle misure di accettazione in modo da rilevare immediatamente eventuali discre-
panze. Il numero TC medio dell’acqua deve essere circa 0 mentre quello dell’aria
circa -1000. I valori medi ottenuti nella prova non dovrebbero discostarsi troppo da
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quelli di riferimento.
3.3 Uniformità dei numeri TC
La scansione di un fantoccio omogeneo dovrebbe produrre un’immagine uniforme
in termini di numeri TC a meno del rumore (stocastico) del sistema. Tuttavia questa
condizione può non essere verificata principalmente a causa del fenomeno dell’in-
durimento del fascio e nella pratica l’immagine può mostrare graduali variazioni
dei numeri TC. Il fenomeno dell’indurimento del fascio può essere maggiormente
accentuato all’aumentare delle dimensioni del fantoccio e del campo di vista di ac-
quisizione (in tal caso poiché aumenta la diffusione della radiazione), mentre il suo
effetto diminuisce se aumentano i kV in quanto si avrà una minore interazione con
il mezzo. Altri fattori che possono influenzare l’uniformità dell’immagine sono la
filtrazione e gli algoritmi di ricostruzione (con eventuale post processing).
Di solito gli effetti sopra descritti a proposito del beam hardening vengono com-
pensati da opportuni algoritmi di correzione in fase di ricostruzione dell’immagine
(detti di “water correction”).
La misura per la valutazione dell’uniformità dei numeri TC viene eseguita su un
fantoccio omogeneo di forma cilindrica riempito d’acqua o di acqua-equivalente (an-
che se in alcuni casi i fantocci adoperati possono avere degli inserti che simulano la
presenza di altri tessuti). Una volta eseguita la scansione del fantoccio si calcola il
numero TC medio di una ROI scelta, tipicamente dell’ordine del cm2. Il valore ot-
tenuto deve essere confrontato con i valori calcolati per una ROI identica situata in
diversi punti periferici del fantoccio, tipicamente ad ore 3, 6, 12, distante circa 1 cm
dal bordo.
Figura 3.3.1 Esempio di misure effettuate per la valutazione dell’uniformità dei numeri TC.
I valori medi calcolati alla periferia dovrebbero coincidere con quello calcolato al
centro del fantoccio. In generale per valutare eventuali difformità si può fare riferi-
mento alle differenze calcolate in fase di accettazione della macchina (ovviamente
la misura va effettuata nelle stesse identiche modalità) e non dovrebbe esserci una
discrepanza (tra le differenze) superiore a 5 numeri TC.
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3.4 Linearità tra densità elettronica e numeri TC
Il processo di attenuazione del fascio alle energie diagnostiche adoperate in TC è
dominato dalla diffusione Compton per i tessuti molli (basso numero atomico Z) ed
in misura minore dall’assorbimento fotoelettrico per tessuti ad alto Z (ad esempio
osso). Come visto precedentemente la sezione d’urto per la diffusione Compton di-
pende linearmente da Z, mentre per l’assorbimento fotoelettrico la proporzionalità
è con Z4. Per questo motivo ci si aspetta linearità tra numeri TC e densità elettronica
per lo meno per tessuti molli, nei quali le interazioni fotoelettriche sono meno fre-
quenti. Nella pratica infatti si osserva una deviazione dell’andamento lineare nelle
regioni a più alti numeri TC.
L’importanza di questo controllo risiede nel possibile uso della macchina TC per
piani di trattamento radio-terapici, in cui è essenziale determinare al meglio la
distribuzione della dose e quindi stabilire la relazione tra numeri TC e densità
elettronica.
La prova consiste nel calcolo dei numeri TC (medi, valutati su una ROI dell’im-
magine) per campioni di aria, acqua, materiali equivalenti dell’osso ed in genere
materiali di composizione e densità elettronica note (tipicamente teflon, polistirene,
plexiglas, nylon). Si valuta quindi l’andamento dei numeri TC in funzione della den-
sità elettronica e si verifica la relazione di linearità o eventuali discrepanze da essa.
Spetta a chi esegue il controllo stabilire se l’andamento trovato risulta anomalo e in
che misura, in modo tale da prendere decisioni che consentano una valutazione più
dettagliata per comprendere le cause della discrepanza.
3.5 Rumore
Così come tutte le immagini ottenute con altre metodiche, anche le immagini TC
presentano rumore, inteso come fluttuazioni dei numeri TC. Oltre questo tipo di ru-
more, detto “rumore immagine”, l’immagine può contenere artefatti (“rumore strut-
turale”), che possono essere dovuti alla natura degli algoritmi di ricostruzione o
ad un mal funzionamento di una parte della macchina, oppure essere originati dal
paziente (ad esempio tramite il movimento durante l’acquisizione). Le tipologie di
artefatti che possono verificarsi a seconda del tipo di acquisizione e ricostruzione
sono tipicamente note ed in alcuni casi possono essere riprodotti con fantocci spe-
cifici per verificare la risposta della macchina nelle prove di costanza. In generale,
in un’immagine TC, vi è il contributo di tre sorgenti di rumore: il rumore quantico,
il rumore dovuto al sistema di imaging ed il rumore dovuto al processo di ricostru-
zione dell’immagine. Il rumore quantico è determinato dal numero di fotoni rivelati
ed è l’espressione della statistica di rivelazione. Il modello statistico che descrive la
generazione dei raggi X è quello poissoniano [2]. Conseguentemente il processo di
rivelazione dei fotoni è anch’esso governato dalla statistica di Poisson (ossia il nu-
mero di fotoni rivelati è una variabile aleatoria che segue la statistica di Poisson)1;
per cui se vengono rivelati N fotoni la variazione relativa sarà 1√
N
. Secondo questo
1 Questa affermazione risulterebbe vera se lo spettro dei raggi X fosse monocromatico. Nella pratica l’uso di rivelatori
che rispondono all’energia totale depositata dai fotoni e la policromaticità del fascio fanno si che la statistica più
appropriata per la descrizione del processo di rivelazione si una statistica composta di Poisson [36]. In molti casi, la
statistica di Poisson modellizza comunque con buona approssimazione il processo di rivelazione e perciò viene spesso
presa in considerazione per descrivere le caratteristiche del rumore nell’immagine.
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modello ci si aspetta quindi che il rumore nell’immagine sia proporzionale a 1√
N
. Il
rumore quantico è influenzato principalmente dai parametri di scansione (voltaggio,
corrente, pitch, spessore di strato ecc.) e dall’efficienza totale di rivelazione (efficien-
za intrinseca del rivelatore, efficienza geometrica ecc.). Anche il sistema di imaging
contribuisce al rumore nell’immagine attraverso il rumore elettronico introdotto e
la radiazione diffusa. Infine il processo di ricostruzione contribuisce al rumore nel-
l’immagine in misura diversa a seconda dell’algoritmo di ricostruzione adoperato e
dei filtri di ricostruzione utilizzati. Tutte queste sorgenti di rumore contribuiscono al
rumore immagine.
Osserviamo che non si considera, come invece accade tipicamente in altre meto-
diche di imaging, il rapporto segnale-rumore (SNR da “signal to noise ratio”).
Teoricamente il rumore dovrebbe essere misurato considerando una serie di scan-
sioni di un oggetto omogeneo nelle stesse identiche condizioni e valutando da que-
ste le fluttuazioni dei numeri medi TC all’interno di una ROI selezionata. Tuttavia
nella pratica si esprime il rumore come deviazione standard (normalizzata) di un
insieme di numeri TC appartenenti alla ROI scelta, tipicamente al centro dell’ogget-
to omogeneo. Questo risulta conveniente principalmente per due motivi: si evita di
fare numerose scansioni, che potrebbero portare ad errori derivanti dalla non perfet-
ta riproducibilità della singola scansione (possono esserci fluttuazioni nei kV, nella
corrente e quindi nell’emissione del tubo), risparmiando inoltre tempo di lavoro;
misurando la varianza del campione si include il contributo del rumore elettronico
della macchina.
Per la prova si utilizza in genere un fantoccio plastico di forma cilindrica riem-
pito d’acqua o di materiale acqua-equivalente e si acquisisce una scansione assiale
del fantoccio. I parametri di scansione devono essere scelti da chi esegue i control-
li; tipicamente la scelta verte su parametri clinici a seconda delle applicazioni della
macchina. Le dimensioni della ROI devono essere abbastanza grandi da contenere
un’adeguata statistica e in genere sono almeno dell’ordine del cm2; secondo la nor-
ma CEI 62-135 è bene che il diametro della ROI sia pari al 40% circa del diametro
del fantoccio [4]. Questo assicura un ragionevole compromesso: aumentando la ROI
la deviazione standard diminuisce, ma una ROI troppo grande potrebbe include-
re regioni di disomogeneità non dovute al rumore immagine. Supposta la costanza
delle prestazioni della macchina è possibile acquisire due immagini nelle stesse con-
dizioni ed effettuare una sottrazione tra le due immagini, in tal modo si elimina
il rumore strutturale (misurando il rumore dell’immagine risultante e dividendo per√
2 in modo da confrontare la deviazione standard ottenuta con quella di una singola
immagine).
Poiché ad oggi tutte le TC cliniche consentono l’acquisizione a spirale multistrato,
la misura del rumore andrebbe fatta anche in questa modalità. In questo caso biso-
gna prendere alcuni accorgimenti derivanti dalla metodica di acquisizione. Se nel
fantoccio, oltre alla zona omogenea rilevante per la misura, sono presenti altre zone
con inserti, utili per altre prove, è necessario che la lunghezza della scansione a spi-
rale copra solo la zona omogenea contenente ad esempio acqua. Può essere eseguita
una scansione completa del fantoccio, selezionando in seguito solo lo strato riferito
alla zona omogenea per effettuare la misura.
In genere un confronto tra l’acquisizione assiale e quella a spirale dà risultati dif-
ferenti e questo è legato al fatto che nell’acquisizione a spirale i “dati mancanti” sono
ottenuti con algoritmi di interpolazione. Tipicamente se il pitch è 1 non si osserva-
no differenze sostanziali tra i due tipi di acquisizione, ma all’aumentare del pitch
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la modalità a spirale dovrebbe dare risultati peggiori in termini di rumore (infatti
all’aumentare del pitch “pesa” maggiormente il processo di interpolazione).
Risulta opportuno sottolineare che essendo molteplici i parametri da cui può di-
pendere il rumore in un’immagine TC (praticamente tutti i parametri di scansione
influiscono su esso), è complesso determinare dei valori standard di riferimento per
ogni tipologia di scansione (intesa come combinazione di parametri d’acquisizione)
e la valutazione dei risultati è affidata all’interpretazione di chi esegue la prova.
Il solo valore della deviazione standard non è sufficientemente descrittivo a propo-
sito del rumore dell’immagine. La rivelabilità di dettagli è influenzata infatti anche
dalla distribuzione spettrale del rumore (ossia da come è distribuito il rumore nel
dominio delle frequenze spaziali). Sebbene due ROI differenti (ad esempio apparte-
nenti a due immagini diverse) possano presentare una medesima deviazione stan-
dard, non è detto che la distribuzione spettrale del rumore sia la stessa. Un esempio
di quanto detto è mostrato in figura (3.5.1).
Figura 3.5.1 Esempio di due immagini aventi stessa deviazione standard, ma diversa distribuzione spettrale di rumore.
L’immagine (a) presenta del rumore alle alte frequenze spaziali, l’immagine (b) mostra un contenuto di rumore alle
basse frequenze spaziali. Immagine tratta da [21].
Dalla figura (3.5.1) si capisce come una diversa distribuzione spettrale del rumo-
re possa influenzare la visione di dettagli. Per valutare questo aspetto si misura un
parametro chiamato “Noise Power Spectrum” (NPS), che quantifica il rumore presen-
te ad ogni frequenza spaziale. L’integrazione nelle frequenze spaziali del NPS dà la
varianza (relativa all’intensità dell’immagine) nel dominio delle frequenze spazia-
li [22]. Matematicamente il NPS è definito tramite la trasformata di Fourier dalla
seguente relazione [3]:
NPS (fx, fy) =
1
A
〈
|
ˆ ˆ
A
ROI(x, y) · e−2pii(x·fx+y·fy)dxdy|2
〉
(3.5.1)
in cui ROI(x, y) è una ROI relativa ad un’immagine “di rumore” n(x, y), fx ed fy
rappresentano le frequenze spaziali ed “A” rappresenta l’area della ROI (espressa in
unità di lunghezza). Le parentesi 〈·〉 rappresentano una media su un certo insieme di
ROI, necessaria per ridurre le fluttuazioni statistiche nel NPS. Il NPS calcolato come
in (3.5.1) ha come unità di misura L2 · mm2, in cui L rappresenta la scala di grigi
adoperata, mentre si assume che le distanze spaziali siano misurate in millimetri
(mm).
Il calcolo pratico del NPS presenta diversi aspetti che devono essere valutati ade-
guatamente. Prima di tutto occorre capire come ottenere un’immagine in cui sia pre-
sente “solo” il rumore, inteso come fluttuazioni dei livelli di grigio rispetto al valor
medio. Questo può essere fatto acquisendo due immagini in condizioni di scansione
“identiche” e poi sottraendo l’una dall’altra. Se sono trascurabili variazioni di pre-
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stazione della macchina nelle due scansioni successive, questa operazione dovrebbe
dare un’immagine a media 0 e contenente solo le fluttuazioni di rumore.
Una volta che si ha a disposizione un’immagine di rumore occorre selezionare una
ROI all’interno di questa immagine. La ROI deve essere sufficientemente grande da
contenere un’adeguata statistica. Nella pratica la ROI viene posizionata in diverse
zone dell’immagine di rumore per avere un insieme di dati su cui calcolare poi la
media 〈·〉. Si procede quindi al calcolo della trasformata di Fourier (FFT, da Fast
Fourier Transform) e del suo modulo quadro. Il calcolo eseguito per tutte le posi-
zioni delle ROI viene perfezionato dalla media sull’insieme di ROI. In questo modo
si ottiene un’immagine nel dominio delle frequenze spaziali che rappresenta il NPS
in due dimensioni (2D-NPS). Data la simmetria circolare delle immagini TC, spes-
so si valuta il NPS in una dimensione (1D-NPS), eseguendo una media radiale sui
pixels dell’immagine 2D-NPS (ossia su tutte le direzioni dell’immagine 2D). Questo
consente di rappresentare le informazioni contenute nel 2D-NPS in uno spettro 1D,
indipendente da una qualsiasi direzione dell’immagine 2D, che rappresenta il valore
del NPS in funzione del valore della frequenza spaziale.
L’approccio discusso per il calcolo del NPS è di tipo 2D. Tuttavia la TC è intrinse-
camente una metodica di imaging 3D, in quanto nella TCMS si ha l’acquisizione con-
tinua di un “volume di dati”. Concettualmente quindi sarebbe più corretto utilizzare
un approccio 3D per il calcolo del NPS, considerando come rumore le fluttuazioni
di intensità dei voxel [21]. In questo caso la definizione del NPS è espressa dalla
relazione (3.5.2).
NPS(fx, fy, fz) =
1
V
〈
|
ˆ ˆ
V
ROI(x, y, z) · e−2pii(x·fx+y·fy+z·fz)dxdydz|2
〉
(3.5.2)
Poiché nella pratica si ha a che fare con immagini digitali, per il calcolo del NPS si
ricorre alla FFT 3D. In tal caso la relazione (3.5.2) viene modificata nella relazione
(3.5.3), in cui si tiene conto del fatto che l’algoritmo (in genere) considera la misura
del VOI (da volume of interest) in pixels (voxels) anziché mm.
NPS(fx, fy, fz) =
4x · 4y · 4z
Nx ·Ny ·Nz ·
〈|FFT(VOI(x, y, z))|2〉 (3.5.3)
Per interpretare correttamente il 3D-NPS occorrerebbe valutare l’intero volume di
dati. Dal punto di vista pratico si può analizzare il 3D-NPS considerando diversi pia-
ni nel dominio delle frequenze (ad esempio (fx, fy, 0), (0, fy, fz) e (fx, 0, fz)). Per
ricavare la curva 1D-NPS si preferisce utilizzare solitamente il 2D-NPS, in quanto
non sarebbe corretto ridursi ad un singolo piano del dominio 3D. Spesso, per evi-
tare che regioni di disomogeneità del segnale influiscano sulla caratterizzazione del
rumore, si utilizza il NPS normalizzato (NNPS da Normalized NPS) definito come:
NNPS(fx, fy) =
NPS(fx, fy)
(media del segnale nella ROI)2
(3.5.4)
Abbiamo visto che il NPS è definito tramite la trasformata di Fourier e ciò presup-
pone quindi il sistema in esame come lineare e invariante per traslazioni spaziali.
Queste proprietà dovrebbero essere verificate per immagini ricostruite tramite FBP,
in quanto tale metodo utilizza operatori lineari. Gli algoritmi di ricostruzione iterati-
vi invece non godono di queste proprietà e ciò a rigore pone il problema concettuale
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di applicare l’analisi del NPS ad immagini ricostruite con questi algoritmi2. Tuttavia
il rumore presente in un’immagine può essere considerato come una proprietà del-
l’immagine stessa, a prescindere dal sistema di imaging e di ricostruzione che la ha
prodotta. Per questo motivo non dovrebbe essere necessario elaborare metodi alter-
nativi per il calcolo della distribuzione spettrale del rumore anche nel caso in cui
l’immagine sia ricostruita con algoritmi iterativi.
3.5.1 Analisi sperimentale
La macchina adoperata per l’analisi sperimentale è un tomografo ibrido PET/TC3
della GE Healthcare (Discovery PET/TC serie 710), dotato di una componente TC
accoppiata in successione ad una componente PET. Nella pratica clinica, in questa
tipologia di tomografi, le acquisizioni delle due metodiche di imaging vengono fatte
in successione temporale. Per l’analisi svolta si è utilizzata la sola componente TC
del tomografo, per cui nel seguito per “tomografo” s’intenderà la sola componente
TC del tomografo ibrido.
2 In realtà il problema maggiore risulta essere quello della non linearità in quanto la non invarianza per traslazioni
spaziali potrebbe essere trascurabile se si prendono in considerazione ROI di non eccessive dimensioni.
3 PET sta per Positron Emission Tomography e rappresenta una tecnica di imaging in emissione.
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Figura 3.5.2 Immagine della macchina PET/TC Discovery 710 adoperata per l’analisi sperimentale. Immagine tratta
da [32] e modificata.
La macchina TC utilizzata è una TC spirale multistrato (TCMS) a 64 strati, dotata
di un tubo a raggi X (Performix 40, GE Healthcare) con anodo rotante in tungsteno-
renio su un substrato di lega di molibdeno rinforzato con grafite. Il rivelatore di
radiazione è composto da 64 file di elementi di 0.625 mm di spessore, per cui la
massima copertura di rivelazione lungo l’asse z risulta di 40 mm (64×0.625 mm). Il
rivelatore (HiLight, GE) è formato da uno strato di blocchi di materiale scintillatore
accoppiato con un insieme di fotodiodi:
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Figura 3.5.3 Schema del rivelatore GE HiLight.
Quando i raggi X interagiscono con il materiale scintillatore vengono convertiti in
luce visibile con un picco di emissione a 610 nm (rossa). Questo consente un buon
accordo tra la risposta in emissione dello scintillatore e la sensibilità in assorbimento
dei fotodiodi. L’efficienza di conversione dei raggi X in luce visibile è di circa il 98%
[3]. I blocchi di scintillatore sono rivestiti da materiale riflettente per consentire una
maggiore efficienza nel dirigere la luce verso i fotodiodi che trasformano il segnale
quantico in segnale elettrico.
La macchina TC utilizzata implementa due algoritmi di ricostruzione: l’algorit-
mo FBP e l’algoritmo ASIR (da Adaptive Statistical Iterative Reconstruction, GE
Healthcare). L’ASIR è un algoritmo iterativo composto dai seguenti passi:
1. dalle proiezioni iniziali viene calcolata un’immagine di partenza tramite FBP;
2. a partire dall’immagine a disposizione vengono calcolate le proiezioni: qui entra
in gioco la modellizzazione del sistema di imaging;
3. le proiezioni calcolate vengono confrontate con le proiezioni iniziali misurate
e da questo confronto è stimato un termine correttivo che viene applicato alle
proiezioni calcolate;
4. dalle proiezioni calcolate e corrette viene ricostruita una nuova immagine;
5. i punti 2., 3. e 4. vengono iterati fino a che non è raggiunto un buon accordo tra
proiezioni misurate e proiezioni calcolate.
Uno schema del funzionamento di ASIR è mostrato in figura (3.5.4).
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Figura 3.5.4 Schema di funzionamento dell’algoritmo ASIR. Immagine tratta da [34].
L’algoritmo ASIR è stato sviluppato con lo scopo di ridurre il rumore nell’immagine
finale senza degradare la risoluzione spaziale in modo significativo. Per raggiungere
questo obiettivo ASIR prende in considerazione la statistica dei fotoni rivelati e mo-
dellizza l’oggetto in esame per valutare dei fattori che possono influenzare il rumo-
re nell’immagine (quali la diffusione ad esempio) [34]. L’algoritmo ASIR permette
inoltre di lavorare su 10 livelli. Infatti le immagini ricostruite con il solo ASIR (ASIR
100%) appaiono significativamente differenti dalle immagini ricostruite con FBP, si
parla di “plastificazione” delle immagini [33]. Questo potrebbe alterare la diagnosi
da parte dei medici radiologi in quanto abituati (solitamente) a ricostruzioni FBP.
Per evitare ciò ASIR offre la possibilità di “combinare” la ricostruzione con ASIR
100% con la FBP. Bisogna però sottolineare il fatto che la “combinazione” ASIR-FBP
non riguarda propriamente le immagini ricostruite, ma è una “combinazione” nel
dominio dei dati grezzi. I livelli ASIR vanno da ASIR 0% (ossia solo FBP) ad ASIR
100% con incrementi di 10% che implicano un maggior peso delle caratteristiche di
ricostruzione ASIR nell’immagine finale.
Nell’analisi sperimentale sia la FBP che l’ASIR sono stati adoperati per la ricostru-
zione delle immagini.
Per eseguire l’analisi di rumore sono stati adoperati due fantocci circolari, le cui
immagini di due sezioni trasversali sono riportate in figura (3.5.5).
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Figura 3.5.5 Immagine trasversale dei due fantocci adoperati per l’analisi di rumore.
Il primo fantoccio a sinistra di figura (3.5.5) è un fantoccio fornito dalla GE per
i controlli di qualità della macchina. Tale fantoccio è cilindrico ed omogeneo, costi-
tuito da materiale tessuto-equivalente, ha uno spessore pari a 85 mm e un diametro
pari a 35 cm. Di seguito tale fantoccio sarà indicato come “fantoccio A”. L’altro fan-
toccio è un fantoccio standard adoperato per i controlli di qualità delle macchine
TC (Catphan 504), è anch’esso cilindrico ed è composto da vari moduli, ognuno dei
quali è adibito ad un preciso scopo (risoluzione spaziale, accuratezza dei numeri TC,
analisi di rumore ecc.). Per l’analisi di rumore è stato adoperato il modulo completa-
mente omogeneo (CTP486) di spessore pari a circa 50 mm. Il diametro esterno del
Ctaphan 504 è pari a 20 cm, mentre il diametro del cilindro interno del fantoccio
(vedi figura (3.5.5)) è di 15 cm. Nel seguito il riferimento sarà sempre al cilindro
interno.
Figura 3.5.6 Schema di costruzione del Ctaphan 504.
In figura (3.5.6) è mostrato uno schema del Catphan 504 in cui si possono osser-
vare diversi moduli. In particolare il modulo CTP 404 è composto da inserti di vari
materiali e 2 paia di rampe inclinate di 23° lungo l’asse z (un paio parallele all’asse
x ed un paio parallele all’asse y):
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Figura 3.5.7 Modulo CTP404 del Catphan 504.
Il modulo CTP404 è normalmente adoperato per misure linearità dei numeri TC e
di larghezza della slice oltre che per verificare il corretto posizionamento del fantoc-
cio. Questo modulo contiene diversi inserti a diverso contrasto inseriti in un fondo
di PMMA (polimetilmetacrilato).
Il modulo CTP528 contiene 21 sequenze di barre ad alto contrasto e due sfere di
0.28 mm di diametro:
Figura 3.5.8 Modulo CTP528 del Catphan 504.
Il modulo CTP528 è adoperato per la valutazione della risoluzione spaziale ad alto
contrasto delle immagini.
Il modulo CTP515 è invece utilizzato per valutare la risoluzione spaziale a bas-
so contrasto e contiene una serie di inserti cilindrici che variano per dimensioni e
contrasto:
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Figura 3.5.9 Modulo CTP515 del Catphan 504.
Infine il modulo CPT486 è, come già detto, costituito di materiale omogeneo ed è
adoperato per la verifica dell’uniformità spaziale, dell’accuratezza dei numeri TC e
per misure di rumore.
I fantocci sono stati posizionati al centro del gantry, il centraggio è avvenuto
manualmente mediante l’uso di puntatori laser che individuano l’isocentro,
come mostrato in figura (3.5.10). Il posizionamento è stato poi verificato tramite
due scout (esempio in figura (3.5.11)).
Figura 3.5.10 Foto del posizionamento del fantoccio A.
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Figura 3.5.11 Immagine di uno scout utilizzato per il corretto posizionamento del fantoccio Catphan 504.
Come osservato precedentemente, il rumore nell’immagine ricostruita dipende da
molteplici fattori. Per questo motivo si è scelto un protocollo di riferimento e si sono
variati singolarmente i parametri principali di scansione in un intorno dei valori
di riferimento. Lo scanner GE Optima CT660 inoltre implementa due tipologie di
algoritmi di ricostruzione dell’immagine: la FBP e l’ASIR (Adaptive Statistical Iterative
Reconstruction); si è quindi scelto di ricostruire le immagini con entrambi i metodi
per poter confrontare il livello di rumore al variare dell’algoritmo di ricostruzione.
La ricostruzione con ASIR è definita in questo caso “retro-ricostruzione” poiché a
partire dai dati grezzi acquisiti ed adoperati per ricostruzioni FBP si è ricostruita
l’immagine con diversi livelli di ASIR. Lo scanner TC infatti offre la possibilità di
ricostruire in modo “diretto” con ASIR selezionando nella consolle di comando prima
della scansione il livello di ASIR richiesto o una percentuale di riduzione di dose
desiderata. Questa soluzione però modifica i parametri di scansione e quindi non
sarebbe possibile confrontare direttamente le immagini con quelle ricostruite con la
FBP.
Il protocollo di scansione scelto come riferimento è quello adoperato normalmente
in ambito diagnostico per scansioni del torace. I parametri scelti sono riportati nella
seguente tabella:
Modalità di acquisizione: spirale
Corrente del tubo: 100 mA
Differenza di potenziale tra anodo e catodo: 120 kV
Tempo di singola rotazione del tubo: 0.7 s
Spessore dello strato ricostruito: 2.5 mm
Collimazione del fascio lungo z: 40 mm
Pitch: 0.984
Scan-FOV Large-Body
Display-FOV (misurato dall’isocentro): 420 mm
Filtrazione adoperata in ricostruzione: “filtro standard”
Nome protocollo: “21.5 Routine Chest 0.6s 5mm Smart mA”
Tabella 3.5.1 Parametri del protocollo di riferimento adoperato.
La modalità di acquisizione scelta è quella a spirale per tutte le scansioni. Questa
scelta segue dall’interesse per l’applicazione pratica di scansione del torace che viene
fatta appunto con modalità spirale.
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Le immagini ricostruite sono matrici di 512×512 pixels; essendo il FOV di 420 mm
si hanno pixels quadrati di circa 0.82 mm di lato (ossia pari al rapporto tra il lato
del FOV ed il numero di pixels lungo una riga o colonna della matrice). Le immagini
sono espresse in scala di livelli di grigio e la ricostruzione è a 16 bit.
Inizialmente sono state fatte acquisizioni al variare dei seguenti parametri:
Parametro variato nelle acquisizioni Valori dei parametri
Corrente del tubo (mA): 40, 60, 80, 120, 140, 160
Differenza di potenziale tra anodo e catodo (kV): 80, 100, 140
Pitch: 0.516, 1.375
Spessore slice 0.625, 1.25, 3.75, 5, 7.5
Tabella 3.5.2 Variazione dei parametri rispetto al protocollo di riferimento.
Purtroppo il protocollo adoperato non consente di variare a piacere tutti i para-
metri: ad esempio per il pitch sono consentiti solo 3 valori.
Per valutare un’eventuale dipendenza del rumore dal volume di acquisizione e dal
numero di slices ricostruite si è deciso di effettuare una prima serie di acquisizioni al
variare dei parametri indicati in tabella (3.5.2) e ricostruire una singola slice al cen-
tro del fantoccio. Successivamente è stata eseguita una seconda serie di acquisizioni
ricostruendo 19 slices, di spessore pari a 2.5 mm, centrate con il fantoccio al variare
dei mA, dei kV e del pitch. La variazione dello spessore dello strato ricostruito ha
comportato una variazione nel numero di slices ricostruite per una certa lunghezza
di acquisizione (lungo z):
Lunghezza di acquisizione lungo z (mm) Spessore di strato ricostruito (mm) Numero slices ricostruite
45.625 0.625 73
46.25 1.25 37
48.75 3.75 13
50 5 10
52.5 7.5 7
Tabella 3.5.3 Variazione numero slices e spessore di strato corrispondente
A seconda dello spessore di strato selezionato varia anche la lunghezza di acqui-
sizione anche se di pochi mm. Ciò può essere dovuto al fatto che nella modalità a
spirale vi è solitamente un overscan (all’inizio e alla fine della scansione), introdotto
per poter acquisire tutti i dati necessari alla ricostruzione.
La collimazione del fascio lungo l’asse z non è stata mai variata: il fascio illuminava
sempre tutta la matrice di rivelazione.
Le immagini sono state ricostruite con l’algoritmo FBP e con diverse percentuali
di ASIR, in particolare 20%, 40%, 60%, 80%, 100%. Questo consente un confronto
diretto del rumore per le due tipologie di algoritmi.
L’analisi delle immagini è stata fatta adoperando il software ImageJ (ImageJ 1.48v,
Wayne Rasband, National Institutes of Health, USA). Il rumore è stato valutato attra-
verso la misura delle fluttuazioni dei livelli di grigio dei pixels valutate su una ROI
circolare dell’immagine. Le misure sono state fatte al variare della dimensione e della
posizione della ROI.
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La dimensione del diametro delle ROI scelte per valutare l’andamento del rumore
al variare dei parametri è pari al 30% del diametro dei fantocci. La ROI è stata
posizionata per entrambi i fantocci al centro del fantoccio:
Figura 3.5.12 ROI adoperata per la valutazione del rumore in funzione dei parametri di (3.5.2)
I dati misurati sono stati analizzati nel caso di acquisizioni di singola slice al centro
dei fantocci. Nel seguito riportiamo i valori della deviazione standard (σ) al variare
dei parametri di scansione, facendo un confronto tra immagini ricostruite con FBP e
con ASIR ai diversi livelli.
La σ è data dalla seguente relazione:
σ =
√∑
i,j∈ROI
(
fij − f
)2
N − 1 (3.5.5)
in cui fij è il valore di intensità (espresso in livello di grigio) del pixel di indici
(i,j) all’interno della ROI, f è il valor medio del livello di grigio della ROI ed N è il
numero totale di pixels all’interno della ROI.
Per prima cosa è stata valutata la costanza delle prestazioni della macchina, at-
traverso 10 scansioni nelle stesse condizioni (di riferimento). Per ogni immagine
ottenuta è stata fatta la misura della σ della ROI centrale avente diametro pari al
30% del diametro del fantoccio. Le immagini sono state ricostruite con l’algoritmo
FBP e con vari livelli ASIR. I risultati ottenuti per il fantoccio A sono riportati in ta-
bella (3.5.4).
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σ (HU) FBP σ (HU) ASIR20 σ (HU) ASIR40 σ (HU) ASIR60 σ (HU) ASIR80 σ (HU) ASIR100
32.201 28.778 24.538 21.071 17.406 14.565
32.424 28.657 24.527 21.127 17.393 14.556
32.554 28.309 24.765 20.851 17.661 14.494
32.460 28.385 24.492 20.906 17.549 14.558
32.478 28.164 24.493 21.086 17.410 14.632
32.612 28.238 24.566 20.879 17.466 14.863
32.668 28.379 24.789 20.828 17.280 14.400
32.059 28.298 24.352 20.890 17.386 14.466
32.344 28.591 24.444 20.693 17.598 14.295
32.293 28.257 24.882 20.793 17.627 14.414
FBP ASIR20 ASIR40 ASIR60 ASIR80 ASIR100
media campionaria (HU) 32.409 28.406 24.585 20.912 17.478 14.524
deviazione standard campionaria (HU) 0.189 0.202 0.170 0.140 0.125 0.154
val. minimo (HU) 32.059 28.164 24.352 20.692 17.280 14.295
val. massimo (HU) 32.668 28.778 24.882 21.127 17.661 14.863
Tabella 3.5.4 Misure della σ sulla ROI centrale (figura (3.5.12)), per acquisizioni “identiche” di singola slice
utilizzando il protocollo di riferimento, relativamente al fantoccio A.
La tabella (3.5.4) mostra come le fluttuazioni della σ siano abbastanza contenu-
te. Infatti calcolando il rapporto tra deviazione standard e media (coefficiente di
variazione) si ha:
FBP ASIR20 ASIR40 ASIR60 ASIR80 ASIR100
coefficiente di variazione 5.8 · 10−3 7.1 · 10−3 6.9 · 10−3 6.7 · 10−3 7.1 · 10−3 10−2
Tabella 3.5.5 Coefficiente di variazione relativo ai dati di tabella (3.5.4).
Per il Catphan 504 si sono ottenuti i risultati riportati in tabella (3.5.6).
σ (HU) FBP σ (HU) ASIR20 σ (HU) ASIR40 σ (HU) ASIR60 σ (HU) ASIR80 σ (HU) ASIR100
10.717 9.432 8.181 6.979 5.861 4.900
10.877 9.611 8.355 7.167 6.043 5.056
11.064 9.767 8.476 7.242 6.084 5.065
10.435 9.256 8.654 7.475 5.846 4.902
10.941 9.659 8.416 7.196 6.075 5.078
11.011 9.762 8.470 7.266 6.151 5.145
11.19 9.873 8.632 7.429 6.314 5.331
10.75 9.496 8.294 7.127 6.040 5.074
10-609 9.417 8.216 7.074 6.011 5.064
10.684 9.413 8.185 7.004 5.905 4.922
FBP ASIR20 ASIR40 ASIR60 ASIR80 ASIR100
media campionaria (HU) 10.828 9.565 8.389 7.196 6.033 5.054
deviazione standard campionaria (HU) 0.230 0.193 0.173 0.165 0.141 0.129
val. minimo (HU) 10.435 9.256 8.181 6.979 5.846 4.900
val. massimo (HU) 11.190 9.873 8.654 7.475 6.314 5.331
Tabella 3.5.6 Misure della σ sulla ROI centrale (figura (3.5.12)), per acquisizioni “identiche” di singola slice
utilizzando il protocollo di riferimento, relativamente al Catphan 504.
In tal caso le fluttuazioni sono maggiori rispetto al fantoccio A. Tuttavia anche
in questa circostanza possiamo considerare stabile la macchina. Inoltre, il modulo
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CTP486 del Catphan 504 è composto da materiale omgeneo acqua-equivalente e di
norma si considera accettabile un rumore dell’ordine di 3÷10 HU [5].
FBP ASIR20 ASIR40 ASIR60 ASIR80 ASIR100
coefficiente di variazione 2.1 · 10−2 2 · 10−2 2 · 10−2 2.2 · 10−2 2.3 · 10−2 2.6 · 10−2
Tabella 3.5.7 Coefficiente di variazione relativo ai dati di tabella (3.5.6).
Questi dati garantiscono la validità delle successive misure anche senza poter fare
affidamento su un’ampia statistica. Nel seguito si intenderà dunque che le misure
effettuate siano affette da incertezza compatibile con i risultati appena visti.
Successivamente si è valutato come varia il rumore nella ROI per immagini ri-
costruite con FBP e con diversi livelli di ASIR per il protocollo di riferimento
adoperato:
Figura 3.5.13 Rumore al variare della percentuale di ASIR adoperata nella ricostruzione relativamente al fantoccio A.
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Figura 3.5.14 Rumore al variare della percentuale di ASIR adoperata nella ricostruzione relativamente al Catphan
504.
Le figure e mostrano come man mano che aumenta la percentuale di ASIR ado-
perata nella ricostruzione la σ calcolata nella ROI considerata diminuisce, fino ad
arrivare ad una riduzione di circa il 50% nel caso in cui si utilizzi ASIR al 100%
rispetto alla FBP. Le successive variazioni dei parametri non mostrano notevoli dif-
ferenze riguardo questo tipo di andamento della σ all’aumentare della percentuale
di ASIR adoperata. Bisogna comunque osservare che i parametri di scansione sono
stati variati singolarmente e quindi non tutte le combinazioni possibili sono state
valutate. Per cui questo risultato non è direttamente associabile anche a protocolli
differenti.
Di seguito è riportata la variazione della σ in funzione della variazione di mA, kV,
pitch e spessore di strato.
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Figura 3.5.15 Rumore in funzione della corrente del tubo per immagini ricostruite con FBP e con diversi livelli di
ASIR, relativamente al fantoccio A
y = axb FBP ASIR20 ASIR40 ASIR60 ASIR80 ASIR100
a 354.8±4.5 311.3±3.7 268.9±3 228.4±2.4 190.4±1.8 157.4±1.4
b -0.5 -0.5 -0.5 -0.5 -0.5 -0.5
χ2 ridotto 0.42 0.32 0.18 0.29 0.31 0.17
Tabella 3.5.8 Dati relativi ai fit di figura (3.5.15).
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Figura 3.5.16 Rumore in funzione della corrente del tubo per immagini ricostruite con FBP e con diversi livelli di
ASIR, relativamente al Catphan 504.
y = axb FBP ASIR20 ASIR40 ASIR60 ASIR80 ASIR100
a 109.1±0.8 96.3±0.9 83.9±0.8 72.0±0.7 60.9±0.7 51.2±0.6
b -0.5 -0.5 -0.5 -0.5 -0.5 -0.5
χ2 ridotto 0.71 1.52 1.76 1.90 1.93 1.81
Tabella 3.5.9 Dati relativi ai fit di figura (3.5.16).
Le figure (3.5.15) e (3.5.16) mostrano come varia la σ in funzione della corrente
del tubo. Se si assume che il rumore presente nell’immagine sia dovuto solamente
alla statistica dei fotoni rivelati (ossia si abbia solo il rumore quantico), essendo
questa poissoniana, si dovrebbe avere σ ∝ 1√
mA
. In figura (3.5.15) e (3.5.16) sono
mostrati i fit effettuati assumendo il modello poissoniano, attraverso la funzione
y = a · xb, con b = −0.5. I dati relativi al fit sono espressi nelle tabelle (3.5.8) e
(3.5.9). Per avere una stima delle incertezze sui dati si è fatto riferimento ai risultati
delle tabelle (3.5.4) e (3.5.6). I grafici mostrano un buon accordo con il modello.
Questo fa pensare che nelle condizioni di misura l’approssimazione di trascurare
altre fonti di rumore (rumore elettronico, scattering, ecc.) non è troppo grossolana.
Le variazioni percentuali della σ tra i diversi livelli ASIR e la FBP non cambiano
sensibilmente al variare della corrente.
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Figura 3.5.17 Rumore in funzione della differenza di potenziale tra anodo e catodo per immagini ricostruite con FBP
e con diversi livelli di ASIR, relativamente al fantoccio A.
Figura 3.5.18 Rumore in funzione della differenza di potenziale tra anodo e catodo per immagini ricostruite con FBP
e con diversi livelli di ASIR, relativamente al Catphan 504.
La valutazione dell’andamento della σ in funzione dei kV è mostrata in figura
(3.5.17) e in figura (3.5.18) rispettivamente per il fanoccio A e per il Catphan 504.
Anche in questo caso possiamo fare l’ipotesi di considerare come unica fonte di ru-
more il rumore quantico. Si potrebbe allora assumere che la σ sia legata alla dose
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assorbita dalla relazione di proporzionalità:
σ ∝ 1√
Dose
(3.5.6)
Considerando il fatto che la dose è circa proporzionale al quadrato della differenza
di potenziale tra anodo e catodo potremmo concludere σ ∝ 1
kV
. Questa relazione
però deriva dall’assunzione di proporzionalità tra dose e (kV )2 che non sempre è
verificata. In questo caso infatti i fit eseguiti per verificare l’attinenza dei dati al
modello non hanno dato buoni risultati.
Figura 3.5.19 Rumore in funzione del pitch per immagini ricostruite con FBP e con diversi livelli di ASIR, relativamente
al fantoccio A.
y = axb FBP ASIR20 ASIR40 ASIR60 ASIR80 ASIR100
a 33.5±0.4 29.5±0.4 25.5±0.3 21.8±0.3 18.2±0.2 15.2±0.2
b 0.5 0.5 0.5 0.5 0.5 0.5
χ2 ridotto 0.55 0.43 0.32 0.24 0.18 0.13
Tabella 3.5.10 Dati relativi ai fit di figura (3.5.19).
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Figura 3.5.20 Rumore in funzione del pitch per immagini ricostruite con FBP e con diversi livelli di ASIR, relativamente
al Catphan 504.
Come atteso, le figure (3.5.19) e (3.5.20) mostrano un aumento della σ all’aumen-
tare del pitch. Questo non sorprende in quanto aumentando il pitch si hanno meno
dati a disposizione per la ricostruzione della slice e quindi l’interpolazione interviene
in maniera più incisiva nell’algoritmo di ricostruzione. Questo comporta perciò un
aumento del rumore nell’immagine ricostruita (che in generale dipenderà anche dal
tipo di interpolazione adoperato). Il fatto che si sono potuti utilizzare solo tre valori
di pitch rende difficile valutare queste misure. In generale, sempre facendo l’ipotesi
di presenza del solo rumore quantico, dalla relazione (3.5.6) potremo considerare
un modello del tipo σ ∝ √pitch. Eseguendo i fit con la funzione y = a · xb ed im-
ponendo b = 0.5 si può osservare (figura (3.5.19)) un buon accordo con il modello
nel caso del fantoccio A, mentre per il Catphan 504 non si sono ottenuti gli stessi
risultati.
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L’ultimo parametro variato è stato lo spessore di strato ricostruito:
Figura 3.5.21 Rumore in funzione dello spessore di strato ricostruito per immagini ricostruite con FBP e con diversi
livelli di ASIR, relativamente al fantoccio A.
Figura 3.5.22 Rumore in funzione dello spessore di strato ricostruito per immagini ricostruite con FBP e con diversi
livelli di ASIR, relativamente al Catphan 504.
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Le figure (3.5.21) e (3.5.22) mostrano che la σ diminuisce all’aumentare dello
spessore si strato; ciò è attribuibile al fatto che il rumore quantico è dominante
nell’immagine. Aumentando lo spessore di strato il volume della slice considerato
è maggiore e sarà maggiore anche il numero di fotoni che contribuiscono alla for-
mazione dell’immagine. Secondo la statistica poissoniana quindi dovremo aspettarci
σ ∝ 1√
T
, dove T è lo spessore di strato. Tuttavia anche in questo caso i fit eseguiti per
verificare l’attinenza dei dati al modello non hanno dato i risultati sperati. Quanto
detto a rigore vale per scansioni assiali, nel caso in esame di scansioni a spirale biso-
gnerebbe tener presente che il rumore in funzione dello spessore di strato ricostruito
è influenzato anche dal pitch e dall’algoritmo di interpolazione lungo z.
Le misure successive hanno riguardato una misura della σ in funzione della va-
riazione delle dimensioni della ROI. Si sono considerati diametri della ROI pari al
10%, 20%, 30%, 50%, 70%, 80%, 90% e 100% del diametro del fantoccio, la figura
(3.5.23) mostra schematicamente quanto detto.
Figura 3.5.23 Variazione delle dimensioni della ROI
I risultati relativi al protocollo di riferimento per singola slice ricostruita con FBP
sono riportati in figura (3.5.24) per quanto riguarda il fantoccio A. Nell’analisi si
sono considerate anche le dimensioni del diametro della ROI pari al 98% e 99% del
diametro del fantoccio. All’aumentare delle dimensioni della ROI aumenta il numero
di pixels coinvolti nel calcolo della σ. Per un fantoccio omogeneo ci si aspetterebbe
che il valore della σ non cambi notevolmente all’aumentare delle dimensioni del-
la ROI, a meno che non vi siano fluttuazioni di livelli di grigio che aumentano o
diminuiscono significativamente nelle regioni più esterne.
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Figura 3.5.24 Variazione della σ in funzione delle dimensioni della ROI, relativamente al fantoccio A.
Figura 3.5.25 Variazione della σ in funzione delle dimensioni della ROI, relativamente al Catphan 504.
La figura (3.5.24) mostra una diminuzione della σ all’aumentare della superficie
della ROI, fatta eccezione per il caso in cui la ROI sia l’intero fantoccio (ultimo
punto del grafico). Un andamento simile è espresso anche nel caso del Catphan
504 in figura (3.5.25). Questo risultato è attribuibile al fatto che in prossimità del
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bordo del fantoccio si ha una rilevante variazione di livelli di grigio rispetto alla zona
centrale, come mostrato in figura (3.5.26) per il fantoccio A.
Figura 3.5.26 Accentuazione delle fluttuazioni dei livelli di grigio nella zona periferica del fantoccio.
Il grafico di figura (3.5.24) fa capire come sia presente un effetto di bordo derivan-
te dal fatto che nella realtà si ha una variazione “brusca” di numeri TC (interfaccia
aria-fantoccio).
Non considerando la ROI corrispondente all’intero fantoccio il grafico di figura
(3.5.24), si modifica in:
Figura 3.5.27 Variazione della σ in funzione delle dimensioni della ROI.
La figura (3.5.27) mostra una lieve ma progressiva diminuzione della σ all’aumen-
tare della dimensione della ROI. Nel caso di immagini ricostruite con ASIR non si
riscontrano andamenti di diverso tipo.
90 3 Analisi sperimentale: prestazioni del sistema in termini di rumore
Inoltre è stato osservato l’andamento del rapporto σ
area ROI
in funzione delle
dimensioni della ROI, il cui grafico è mostrato in figura (3.5.28).
Figura 3.5.28 Variazione del rapporto σ
area ROI
in funzione delle dimensioni della ROI.
L’andamento di figura (3.5.28) conferma quanto osservato in precedenza. L’ultimo
punto del grafico mostra un lieve incremento del rapporto σ
area ROI
; ciò è dovuto al
fatto che la sigma aumenta in maniera significativa (vedi figura (3.5.24)). Per quanto
riguarda il Catphan 504 si hanno simili risultati.
L’andamento di figura (3.5.27) è attribuibile al fatto che la σ diminuisce per una
stessa ROI spostandosi dal centro verso la periferia del fantoccio4 (senza considerare
regioni troppo vicine al bordo del fantoccio per i motivi spiegati in precedenza).
Infatti sono state variate diverse posizioni di una ROI avente diametro pari al 20%
del diametro del fantoccio (in questo caso si è utilizzata una ROI più piccola rispetto
ai casi precedenti di valutazione della σ in funzione dei parametri di scansione,
per poter evidenziare meglio eventuali disomogeneità spaziali). Una prima serie di
variazioni è stata fatta come mostrato in figura (3.5.29).
4 Per quanto riguarda il valor medio dei livelli di grigio, valutato sulla ROI, non si osserva questo andamento. Si trovano
infatti valori compatibili al centro ed alla periferia.
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Figura 3.5.29 Variazione della posizione della ROI. (Il numero di riferimento delle posizioni è uguale per entrambi i
fantocci).
La figura (3.5.29) mostra come è stata variata la posizione della ROI. Inizialmente
si è posizionata la ROI centrale e successivamente le quattro successive ROI perife-
riche (posizioni 2-5). Queste ROI sono state scelte equidistanti nelle due direzioni
ortogonali, rispetto al centro del fantoccio (e quindi rispetto alla ROI centrale), ad
una distanza di 95 mm da esso per il fantoccio A e di 40 mm per il Catphan 504. Per
le altre posizioni delle ROI (6-9), per evitare errori di posizionamento, si è effettuata
una rotazione pura dell’immagine di 45° verso destra e si sono inserite le coordinate
utilizzate in precedenza per le posizioni (2-5). Le misure sono state fatte prima per
il protocollo di riferimento, per singola slice ricostruita. I risultati delle misure della
σ, relativi a ricostruzioni FBP sono mostrati nelle figure (3.5.30) e (3.5.31).
Figura 3.5.30 Variazione della σ in funzione della posizione della ROI.Le posizioni di riferimento sono espresse in
figura (3.5.29).
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Figura 3.5.31 Variazione della σ in funzione della posizione della ROI. Le posizioni di riferimento sono espresse in
figura (3.5.29).
La figura (3.5.30), riferita al fantoccio A, mostra come i valori della σ nelle posi-
zioni periferiche siano mediamente più bassi rispetto al valore centrale. Dal grafico si
nota inoltre alcune coppie di valori molto simili. Questo può essere attribuito al fatto
che in realtà il centraggio del fantoccio rispetto al FOV non è esatto. Si è infatti po-
tuto misurare che il centro del fantoccio è spostato di circa 3 mm verso l’alto e 5 mm
verso destra rispetto al centro del FOV. Tuttavia le differenze tra i valori “periferici”
sono piuttosto piccole paragonate alle differenze rispetto al valore centrale.
Anche nel caso di ricostruzione con i vari livelli di ASIR si ha una netta differenza
tra i valori della σ valutata su ROI periferiche rispetto al valore riferito alla ROI
centrale.
Per quanto riguarda il Catphan 504, la figura (3.5.31) mostra come vi sia ancora
differenza tra la σ calcolata al centro e la media dei valori periferici. Tuttavia questo
effetto è ridotto rispetto al fantoccio A.
In tabella (3.5.11) sono riportati i dati relativi alle differenze tra il valore centrale
ed il valor medio delle posizioni periferiche (rispetto al valor medio).
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Algoritmo Diff. tra val. centrale e il val. medio dei valori periferici Fluttuazioni dei val. periferici
FBP 23% 3.6%
ASIR 20% 22.6% 3.2%
ASIR 60% 21.3% 3.5%
ASIR 100% 19.2% 4%
a)
Algoritmo Diff. tra val. centrale e il val. medio dei valori periferici Fluttuazioni dei val. periferici
FBP 6.1% 2.2%
ASIR 20% 5.4% 2.6%
ASIR 60% 4.4% 3.2%
ASIR 100% 3.8% 4.6%
b)
Tabella 3.5.11 Differenze tra la σ relativa a posizioni periferiche e posizione centrale per FBP e per vari livelli ASIR;
a) relativamente al fantoccio A; b) relativamente al Catphan 504.
La tabella (3.5.11) mostra come l’effetto discusso in precedenza sia notevolmente
ridotto nel Catphan 504 rispetto al fantoccio A.
Ciò ha richiesto una indagine più accurata sulla dipendenza della σ dalla posizione
per il fantoccio A. Per verificare la diminuzione della σ lungo una direzione periferica
si è fatta una seconda serie di variazioni di posizione della ROI. Anche in questo
caso riportiamo i dati relativi alla ricostruzione di singola slice per il protocollo di
riferimento, nel caso di immagini ricostruite con FBP.
Figura 3.5.32 Variazione della posizione della ROI.
Ogni posizione (1-4 e 5-7) dista dalla successiva 30 mm, le posizioni (5-7) sono
state ottenute con la rotazione dell’immagine di 45 gradi. Per comodità di visualiz-
zazione, in questo caso, i valori della σ sono presentati in due grafici, il primo con
la stessa scala dei grafici precedenti (relativi al fantoccio A), mentre il secondo con
una scala ingrandita per apprezzare meglio eventuali andamenti.
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Figura 3.5.33 Variazione della σ in funzione della posizione della ROI. Le posizioni della ROI sono riferite alla figura
(3.5.32).
Figura 3.5.34 Variazione della σ in funzione della posizione della ROI. Le posizioni della ROI sono riferite alla figura
(3.5.32).
La figura (3.5.34) mostra come la σ diminuisce lungo le due direzioni in cui so-
no state variate le ROI, verso la periferia del fantoccio. La variazione percentuale
tra il valore in posizione centrale (1) e i due valori periferici (4 e 7) è di circa il
16% (calcolato rispetto al valore in posizione centrale). Anche nel caso di ricostru-
zioni ASIR si ha una diminuzione della σ in funzione della posizione come in figura
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(3.5.34). Nel caso di ricostruzione con ASIR la differenza tra il valore in posizione
centrale e i due valori periferici risulta circa il 16% per ASIR al 20%, 15 % per ASIR
al 60% e 14% per ASIR al 100%, rispetto al valore in posizione centrale. Questi ri-
sultati evidenziano che il rumore dipende dalla posizione della ROI nell’immagine.
L’andamento della σ in funzione della posizione della ROI può essere dovuto alle
dimensioni del fantoccio. La maggior attenuazione del fascio nella zona centrale del
fantoccio rispetto alle zone periferiche può essere infatti la causa di un aumento del
rumore nella zona centrale. Questa ipotesi sembrerebbe avvalorata anche dal fatto
che l’effetto è ridotto per il Ctaphan 504, che ha appunto un diametro minore. Ri-
cordiamo inoltre che tutti i dati sono affetti da incertezza, per la cui stima si può fare
riferimento ai risultati della tabella (3.5.4).
Come detto in precedenza, la fase successiva ha coinvolto acquisizioni di più slices
centrali. Le misure effettuate per il protocollo di riferimento mostrano una sostanzia-
le indipendenza del rumore dal numero di slices ricostruite. Anche in questo caso la
ROI adoperata ha diametro pari al 30% del diametro del fantoccio ed è stata centrata
per effettuare le misure.
Figura 3.5.35 Acquisizione delle 19 slices centrali.
Riportiamo nella tabella (3.5.12) i dati relativi al protocollo di riferimento per le
19 slices ricostruite con FBP ed ASIR ai vari livelli.
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Algoritmo FBP ASIR 20% ASIR 40% ASIR 60% ASIR 80% ASIR 100%
Media campionaria sulle 19 slices (HU) 32.909 28.927 25.046 21.316 17.840 14.798
Varianza campionaria (HU) 0.555 0.499 0.447 0.402 0.367 0.346
Valore minimo (HU) 32.142 28.242 24.432 20.778 17.375 14.393
Valore massimo (HU) 33.957 29.891 25.933 22.140 18.618 15.569
Valore σ per la slice centrale (HU) 32.621 28.657 24.789 21.071 17.598 14.565
Valore σ per “singola” slice (HU)(?) 32.761 28.838 25.006 21.330 17.898 14.885
a)
Algoritmo FBP ASIR 20% ASIR 40% ASIR 60% ASIR 80% ASIR 100%
Media campionaria sulle 19 slices (HU) 11.102 9.800 8.531 7.310 6.175 5.166
Varianza campionaria (HU) 0.479 0.427 0.371 0.317 0.272 0.227
Valore minimo (HU) 10.667 9.389 8.167 6.995 5.889 4.915
Valore massimo (HU) 12.480 10.998 9.562 8.162 6.872 5.692
Valore σ per la slice centrale (HU) 10.811 9.567 8.328 7.140 6.043 5.052
Valore σ per “singola” slice (HU)(?) 10.717 9.432 8.181 6.979 5.861 4.900
b)
Tabella 3.5.12 Dati relativi alla σ per 19 slices ricostruite; a) relativamente al fantoccio A; b) relativamente al Catphan
504. (?)Tale valore è riferito alle misure fatte in precedenza per ricostruzione di singola slice, i cui risultati sono visibili
in figura (??).
Dai dati riportati nella tabella (3.5.12) si può quindi osservare l’assenza di un’in-
fluenza sostanziale del numero di slices ricostruite sul rumore. Si osserva infatti che
il valore della slice centrale (in posizione 10, relativamente alla figura (3.5.36)) si
discosta dal valore della media campionaria della tabella (3.5.4) di una quantità
compresa entro le fluttuazioni statistiche. Inoltre le ultime due righe della tabella
evidenziano che non ci sono differenze significative tra la σ valutata sulla slice cen-
trale (slice 10 di 19) con i valori ottenuti in precedenza per ricostruzione di singola
slice centrale, e ciò vale per entrambi i fantocci (vedi dati a) e b)).
I grafici di figura (3.5.36) e figura (3.5.37) mostrano i valori della σ per ogni slice
per i vari livelli ASIR e per FBP relativamente ai due fantocci adoperati.
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Figura 3.5.36 Valori della σ per ogni slice ricostruita, per i vari livelli ASIR e per FBP, relativamente al fantoccio A.
Figura 3.5.37 Valori della σ per ogni slice ricostruita, per i vari livelli ASIR e per FBP, relativamente al Catphan 504.
Dalle figure (3.5.36) e (3.5.37) è possibile valutare anche la dipendenza del rumo-
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re dalla posizione lungo z della slice ricostruita. I dati in tabella (3.5.12) a) mostrano
come la deviazione standard valutata sul campione di 19 slices sia circa 1.7% del va-
lore del valore medio della σ per FBP ed aumenta gradualmente per ASIR fino ad
un valore del 2.3% del valor medio, ottenuto nel caso di ASIR al 100%. Per l’algorit-
mo ASIR quindi si hanno delle fluttuazioni percentuali maggiori, anche se di poco,
rispetto all’algoritmo FBP. Questo non risulta vero per il Catphan 504, per il quale
la deviazione standard valutata sul campione di 19 slices è circa 4.3% del valore del
valore medio della σ sia per FBP che per gli altri valori di ASIR.
La figura (3.5.36) evidenzia come non vi siano sostanziali differenze degli anda-
menti della σ in funzione della posizione della slice tra FBP ed i vari livelli di ASIR.
L’analisi dei dati mostra che il valore massimo della σ risulta in tutti i casi prove-
niente dalla slice in posizione 1, ad eccezione delle immagini ricostruite con ASIR al
100% in cui il valore massimo è relativo alla slice in posizione 2. Analogamente il
valore minimo proviene dalla slice situata in posizione 17 in tutti i casi.
La figura (3.5.37), relativa al Catphan 504, mette in luce delle fluttuazioni
più marcate rispetto al caso precedente. Questo può essere dovuto al fenomeno
dell’overranging. Infatti il modulo CTP486 del Ctaphan 504 è situato in una posi-
zione periferica (vicino al supporto per il posizionamento); la scansione è fatta su
una lunghezza nominale di 47.5 mm (19 slices da 2.5 mm). Il modulo CTP486 è
spesso circa 50 mm, per cui eventuali overscan prima e dopo la lunghezza nominale
potrebbero essere la causa delle più accentuate fluttuazioni nelle slices più periferi-
che (le prime slices della figura (3.5.37)), determinando anche un’asimmetria tra le
misure del rumore fatte sulle slices iniziali rispetto a quelle finali.
Tuttavia possiamo affermare che la dipendenza del rumore dalla posizione lungo
z della slice ricostruita risulta debole.
Quanto detto risulta vero anche nel caso in cui vari lo spessore della slice rico-
struita per il Catphan 504 e parzialmente vero anche per il fantoccio A. Infatti è
stata valutata la variazione dello spessore adoperando come parametri quelli di rife-
rimento. La misura della σ sulla ROI centrale (di diametro pari al 30% del diametro
del fantoccio) per la slice centrata può essere confrontata con il valore ottenuto da
ricostruzioni di singola slice. Il confronto tra i valori ottenuti è riportato in tabella
(3.5.13).
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Spessore (mm) Num. slices ricostruite Val. σ relativo alla slice centrale Val. σ di riferimento (??)
0.625 73 54.116 HU 54.888 HU
1.25 37 47.190 HU 49.772 HU
2.5 19 32.621 HU 32.761 HU
3.75 13 26.208 HU 28.574 HU
5 10 22.341 - 22.419 HU (?) 24.282 HU
7.5 7 22.435 HU 22.329 HU)
a)
Spessore (mm) Num. slices ricostruite Val. σ relativo alla slice centrale Val. σ di riferimento (??)
0.625 73 18.584 HU 18.505 HU
1.25 37 15.959 HU 16.130 HU
2.5 19 10.811 HU 10.717 HU
3.75 13 8.486 HU 8.673 HU
5 10 7.187 - 7.164 HU (?) 7.412 HU
7.5 7 7.394 HU 7.420 HU
b)
Tabella 3.5.13 Confronto tra i valori della σ nel caso di ricostruzione di una singola slice di più slices centrali per
diversi spessori di strato; a) relativamente al fantoccio A; b) relativamente al Catphan 504. Le immagini sono state
acquisite con il protocollo di riferimento variando solo lo spessore di strato e sono state ricostruite con FBP. (?) Per lo
spessore di 5 mm si hanno 10 slices, quindi non è possibile fare il confronto diretto con la slice centrale. Si riportano i
valori delle due slices centrali. (??) Valore corrispondente alla ricostruzione della singola slice centrale.
Il confronto di tabella (3.5.13) b) mostra come, per quanto riguarda il Catphan
504, non vi siano differenze significative tra i valori della σ calcolata nel caso della
slice centrale di una serie di slices e quella calcolata per ricostruzione di singola slice.
Per il fantoccio A invece in tre casi (per spessori di 1.25 mm, 3.75 mm, 5 mm) si
hanno delle differenze più marcate. In questi casi le differenze sono rispettivamente
dell’ordine del 5%, 8.3% e 8% circa. Negli altri tre casi (spessori di 0.625 mm, 2.5
mm e 7.5 mm) invece non si riscontrano differenze significative. La tabella (3.5.14),
relativa al solo fantoccio A, mostra le fluttuazioni rispetto al valore medio per ogni
insieme di slices:
Spessore (mm) Num. slices Media sulle slices Dev. standard Val. max Val. min
1.25 37 47.401 HU 0.748 HU 49.828 HU 46.093 HU
3.75 13 26.349 HU 0.415 HU 27.561 HU 25.989 HU
5 10 22.648 HU 0.631 HU 22.069 HU 24.225 HU
Tabella 3.5.14 Dati relativi alle misure di σ in relazione al numero di slices ricostruite.
La tabella (3.5.14) mostra come le fluttuazioni della σ non siano però significa-
tivamente più accentuate rispetto al caso precedentemente analizzato, relativo al
protocollo di riferimento (tabella (3.5.12)). Inoltre i valori massimi della σ sono
tutti compatibili con i valori di riferimento della tabella (3.5.13).
Il fatto che solo nella metà dei casi di spessore utilizzato si sono riscontrate diffe-
renze significative fa pensare che le discrepanze sopra citate siano dovute a fluttua-
zioni dei parametri di scansione piuttosto che ad eventuali dipendenze della σ dal
numero delle slices ricostruite.
Per quanto riguarda il rumore in funzione dei vari parametri di scansione, non si
riscontrano differenze di andamenti della σ rispetto al caso di acquisizione di singola
slice centrale. Da quanto detto in precedenza infatti sembra ragionevole attendersi
che la variazione della σ in funzione dei parametri non sia influenzata dal numero
di slices ricostruite. Per avvalorare questa tesi mostriamo alcuni esempi relativi agli
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andamenti della σ, calcolata sulla ROI centrata ed avente diametro pari al 30%
del diametro del fantoccio, relativa alla slice 10 di 19 (slice centrale). Gli esempi
riportano il confronto tra FBP ed ASIR, valutato ai due livelli di 20% e 100%.
Figura 3.5.38 Rumore relativo ad una ROI della slice 10 (slice centrale), in funzione della corrente del tubo per
immagini ricostruite con FBP e con due livelli di ASIR, relativamente al fantoccio A.
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Figura 3.5.39 Rumore relativo ad una ROI della slice 10 (slice centrale), in funzione della corrente del tubo per
immagini ricostruite con FBP e con due livelli di ASIR, relativamente al Catphan 504.
Come si osserva dalle figure (3.5.38) e (3.5.39), anche in questo caso la variazione
della σ in funzione dei mA è in accordo con il modello poissoniano del rumore. Non
ci sono quindi differenze dell’andamento rispetto al caso di ricostruzione di singola
slice.
Analogamente possiamo osservare in figura (3.5.40) e in figura (3.5.41) l’anda-
mento della σ in funzione dei kV:
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Figura 3.5.40 Rumore relativo ad una ROI della slice 10 (slice centrale), in funzione della differenza di potenziale tra
anodo e catodo, per immagini ricostruite con FBP e con due livelli di ASIR, relativamente al fantoccio A.
Figura 3.5.41 Rumore relativo ad una ROI della slice 10 (slice centrale), in funzione della differenza di potenziale tra
anodo e catodo, per immagini ricostruite con FBP e con due livelli di ASIR, relativamente al Catphan 504.
Anche in questi casi non si osservano variazioni dell’andamento rispetto ai casi di
singola slice.
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Calcolo del Noise Power Spectrum
L’analisi successiva ha riguardato misure di NPS. Come specificato nella sezione 3.5,
relativa al rumore nelle immagini TC, per avere una valutazione esaustiva delle pre-
stazioni di un sistema di imaging in termini di rumore è opportuno analizzarne anche
la distribuzione spettrale. La grandezza adoperata per esaminare questo aspetto è il
NPS (relazioni (3.5.1) e (3.5.2)).
In particolare, sia per il fantoccio A che per il Catphan 504, si è calcolato il 3D-
NPS, il 2D-NPS e la curva 1D-NPS al variare dell’algoritmo di ricostruzione (FBP,
ASIR 20%÷100%).
Per il calcolo del 3D-NPS sono state acquisite due scansioni identiche con i para-
metri di riferimento di un volume del fantoccio, ricostruendo 19 slices da 2.5 mm
di spessore. Per ottenere immagini di rumore da una acquisizione è stata sottratta
l’altra (slice per slice). Questo procedimento per la stima dell’immagine di rumore
risulta più accurato rispetto ad una semplice sottrazione del valor medio dei numeri
TC dell’immagine in quanto tiene conto anche di eventuali fluttuazioni casuali che
possono esserci nella singola acquisizione. Per il calcolo del 3D-NPS relativamen-
te al fantoccio A sono stati scelti 20 VOI da 128 × 128 × 7 pixels (rispettivamente
105 × 105 × 17.5mm3) sui quali è stata effettuata una media, in modo da ridurre le
fluttuazioni statistiche. Sono state scelte 5 regioni del piano (x,y) per l’analisi, mo-
strate in figura (3.5.42). Similmente per il Catphan si sono scelti VOI da 64× 64× 7
in modo da rispettare le proporzioni assiali.
Figura 3.5.42 Regioni del piano (x,y) scelte per l’analisi NPS.
La figura (3.5.42) mostra una sovrapposizione nel piano (x,y) pari al 50%. Lungo
l’asse z la sovrapposizione è di 3 slices (<50%). Il 3D-NPS è stato calcolato tramite
la (3.5.3) al variare dell’algoritmo di ricostruzione (FBP, ASIR 20%÷100%). I risul-
tati ottenuti possono essere visualizzati selezionando vari piani nel dominio delle
frequenze spaziali.
Riportiamo nelle figure (3.5.43)÷(3.5.48) le immagini dei seguenti piani: (fx,fy,0),
(0,fy,fz) e (fx,0,fz) per il fantoccio A e nelle figure (3.5.49)÷(3.5.54) le immagini
relative al Catphan 504.
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a) b)
c)
Figura 3.5.43 3D-NPS relativo a ricostruzione con FBP (fantoccio A); a) valori nel piano fz = 0; b) valori nel piano
fy = 0; c) valori nel piano fx = 0.
a) b)
c)
Figura 3.5.44 3D-NPS relativo a ricostruzione con ASIR 20% (fantoccio A); a) valori nel piano fz = 0; b) valori nel
piano fy = 0; c) valori nel piano fx = 0.
3.5 Rumore 105
a) b)
c)
Figura 3.5.45 3D-NPS relativo a ricostruzione con ASIR 40% (fantoccio A); a) valori nel piano fz = 0; b) valori nel
piano fy = 0; c) valori nel piano fx = 0.
a) b)
c)
Figura 3.5.46 3D-NPS relativo a ricostruzione con ASIR 60% (fantoccio A); a) valori nel piano fz = 0; b) valori nel
piano fy = 0; c) valori nel piano fx = 0.
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a) b)
c)
Figura 3.5.47 3D-NPS relativo a ricostruzione con ASIR 80% (fantoccio A); a) valori nel piano fz = 0; b) valori nel
piano fy = 0; c) valori nel piano fx = 0.
a) b)
c)
Figura 3.5.48 3D-NPS relativo a ricostruzione con ASIR 100% (fantoccio A); a) valori nel piano fz = 0; b) valori nel
piano fy = 0; c) valori nel piano fx = 0.
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a) b)
c)
Figura 3.5.49 3D-NPS relativo a ricostruzione con ASIR 20% (Catphan 504); a) valori nel piano fz = 0; b) valori nel
piano fy = 0; c) valori nel piano fx = 0.
a) b)
c)
Figura 3.5.50 3D-NPS relativo a ricostruzione con ASIR 20% (Catphan 504); a) valori nel piano fz = 0; b) valori nel
piano fy = 0; c) valori nel piano fx = 0.
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a) b)
c)
Figura 3.5.51 3D-NPS relativo a ricostruzione con ASIR 40% (Catphan 504); a) valori nel piano fz = 0; b) valori nel
piano fy = 0; c) valori nel piano fx = 0.
a) b)
c)
Figura 3.5.52 3D-NPS relativo a ricostruzione con ASIR 60% (Catphan 504); a) valori nel piano fz = 0; b) valori nel
piano fy = 0; c) valori nel piano fx = 0.
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a) b)
c)
Figura 3.5.53 3D-NPS relativo a ricostruzione con ASIR 80% (Catphan 504); a) valori nel piano fz = 0; b) valori nel
piano fy = 0; c) valori nel piano fx = 0.
a) b)
c)
Figura 3.5.54 3D-NPS relativo a ricostruzione con ASIR 100% (Catphan 504); a) valori nel piano fz = 0; b) valori nel
piano fy = 0; c) valori nel piano fx = 0.
Per consentire una buona visualizzazione i valori dei livelli di grigio nelle figure
(3.5.49) ÷ (3.5.54) sono stati artificialmente aumentati rispetto alle figure (3.5.43)
÷ (3.5.48). Infatti le immagini relative al Catphan 504 presentano una σ nettamente
inferiore rispetto a quelle del fantoccio A e questo si esplica in immagini di NPS più
scure.
Il valore della frequenza spaziale nei grafici è stato ottenuto considerando il cri-
terio di Nyquist del campionamento: la massima frequenza spaziale è pari alla metà
della frequenza di campionamento. Poiché il passo di campionamento in tal caso è il
pixel dell’immagine (considerando le 3 dimensioni si ha il voxel) allora la massima
frequenza spaziale lungo la direzione jˆ sarà data da 1
2·dj , in cui dj è la dimensio-
ne del voxel lungo la direzione jˆ. Essendo le dimensioni spaziali espresse in mm la
frequenza spaziale è espressa in mm−1.
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Le figure (3.5.43) ÷ (3.5.48) per il fantoccio A e (3.5.49) ÷ (3.5.54) per il Cat-
phan mostrano come varia il NPS in funzione della percentuale di ASIR adoperata
nella ricostruzione. Purtroppo la risoluzione delle immagini lungo la coordinata fz
è notevolmente inferiore rispetto alle coordinate fx ed fy. Ciò è dovuto al fatto che
è stato adoperato un numero ridotto di slices (7) per costituire un VOI nell’analisi
NPS. Nonostante ciò su tutti e tre i piani considerati nelle immagini (a), (b) e (c) si
osserva come all’aumentare della percentuale di ASIR lo spettro del rumore si sposti
verso le basse frequenze spaziali. Lo spettro del rumore è quindi modificato dall’al-
goritmo di ricostruzione e questo può influenzare la percezione dell’immagine. Si
può infatti osservare in figura (3.5.55) un esempio di ROI nel piano (x,y) al variare
della percentuale di ASIR adoperata in ricostruzione.
Figura 3.5.55 Esempio ROI centrale nel piano (x,y) al variare della percentuale di ASIR utilizzata: a) FBP; b) ASIR
20%; c) ASIR 40%; d) ASIR 60%; e) ASIR 80%; f) ASIR 100%. Le ROI mostrate sono relative ad immagini del fantoccio
A.
Per valutare in modo più chiaro l’effetto dell’algoritmo di ricostruzione è stato se-
lezionato un piano nel dominio delle frequenze (corrispondente a fz = 0) ed attra-
verso una media radiale è stata calcolata la curva 1D-NPS riferita a quel particolare
piano. La simmetria radiale nel piano (fx,fy,0) del NPS ci consente di poter riportare
i risultati in questi termini. I risultati sono mostrati in figura (3.5.56) per il fantoccio
A e in figura (3.5.57) per il Catphan 504.
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Figura 3.5.56 1D-NPS calcolato a partire dal piano lungo fz = 0, (fantoccio A).
Figura 3.5.57 1D-NPS calcolato a partire dal piano lungo fz = 0, (Catphan 504).
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Dalle figure (3.5.56) e (3.5.57) si osserva con chiarezza come lo spettro di rumore
si sposti verso le basse frequenze all’aumentare della percentuale di ASIR adoperata
in fase di ricostruzione. Come prevedibile, l’intensità relativa del NPS è superiore
nel caso del fantoccio A. Infatti le dimensioni maggiori del fantoccio implicano un
assorbimento maggiore di fotoni che si traduce in un aumento di rumore quantico.
Nel grafico non è riportato il valore a frequenza spaziale nulla, ciò è dovuto al fat-
to che l’output della FFT nel piano (x,y) è espresso in coordinate polari; il raggio
(r) nell’immagine è proporzionale alle frequenze spaziali e la media radiale è stata
fatta per r>0. Dalle figure (3.5.43)÷(3.5.48) e (3.5.49)÷(3.5.54) si osserva infat-
ti che il valore NPS(0,0,0) non è zero. Se si considera come opera l’algoritmo FBP
si potrebbe pensare che l’applicazione del filtro passa alto possa indurre un risulta-
to nello spettro di rumore tale per cui NPS(0,0,0)'0. Bisogna tuttavia considerare
che l’algoritmo FBP applicato nella pratica è discreto. Questo potrebbe portare a
fenomeni di sotto-campionamento che distorgono lo spettro del rumore, spostando
le alte frequenze in basse frequenze (aliasing) e causando quindi NPS(0,0,0) 6=0 in
modo significativo. Inoltre questo fenomeno è maggiormente evidente nel Catphan
504. Ciò non sorprende in quanto in tal caso si sono adoperati gli stessi parametri di
scansione utilizzati per il fantoccio A che ha dimensioni maggiori rispetto al Catphan
504.
Per valutare la curva 1D-NPS senza selezionare arbitrariamente un piano delle
frequenze nel dominio 3D è stato calcolato il 2D-NPS discretizzando la relazione
(3.5.1). Il 2D-NPS è stato calcolato mediando su 9 ROI (128 × 128 pixels) parzial-
mente sovrapposte per quanto riguarda il fantoccio A, fino a coprire l’immagine co-
me mostrato in figura (3.5.58) (a); per quanto riguarda il Catphan 504, sono state
adoperate 5 ROI (64 × 64 pixels) (figura (3.5.58) (b)). Il 2D-NPS al variare della
percentuale di ASIR adoperata in ricostruzione è mostrato in figura (3.5.59) per il
fantoccio A ed in figura (3.5.60) per il Catphan 504.
(a)
Figura 3.5.58 ROI adoperate per il calcolo del 2D-NPS.
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Figura 3.5.59 2D-NNPS: a) FBP; b) ASIR 20%; c) ASIR 40%; d) ASIR 60%; e) ASIR 80%; f) ASIR 100%; la scala
delle frequenze è analoga a quella delle figure (3.5.43)÷(3.5.48) a) (max. frequenza spaziale ±0.61mm−1). Immagini
relative al fantoccio A.
Figura 3.5.60 2D-NNPS: a) FBP; b) ASIR 20%; c) ASIR 40%; d) ASIR 60%; e) ASIR 80%; f) ASIR 100%; la scala
delle frequenze è analoga a quella delle figure (3.5.43)÷(3.5.48) a) (max. frequenza spaziale ±0.61mm−1). Immagini
relative al Catphan 504.
Le figure (3.5.59) e (3.5.60) mostrano il 2D-NPS, che manifesta approssimativa-
mente una simmetria radiale. Questo risultato è compatibile con i risultati derivanti
dal 3D-NPS ed indica che la rivelabilità di un oggetto non dipende significativa-
mente dalla sua orientazione rispetto al piano-immagine. Lo spettro 1D-NPS è stato
calcolato effettuando una media radiale del 2D-NPS:
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Figura 3.5.61 1D-NPS al variare della percentuale di ASIR adoperata in fase di ricostruzione. (Fantoccio A)
Figura 3.5.62 1D-NPS al variare della percentuale di ASIR adoperata in fase di ricostruzione. (Catphan 504)
Le figure (3.5.61) e (3.5.62) sono in accordo con i risultati osservati in figura
(3.5.56) e (3.5.57) derivante dall’analisi 3D-NPS. Il picco dello spettro si sposta
progressivamente per i vari livelli ASIR approssimativamente da f = 0.31mm−1 (cor-
rispondente alle dimensioni spaziali di 1.6 mm) per FBP a f = 0.15mm−1 (corri-
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spondente alle dimensioni spaziali di 3.3 mm) per ASIR100. La forma dello spettro
è influenzata dai filtri adoperati in fase di ricostruzione. I risultati sopra esposti sono
validi per entrambi i fantocci.
Con i dati a disposizione è possibile valutare l’effetto della non linearità degli
algoritmi iterativi in particolari condizioni. In precedenza è stato visto l’andamento
del rumore in funzione dei mA (3.5.15). Per i valori esplorati è stato trovato un buon
accordo tra modello poissoniano di rumore e dati misurati, che implica la relazione
σ ∝ 1√
mA
. Ricordando che il NPS integrato su tutte le frequenze è proprio σ2 ci si
aspetta che NPS∝ 1
mA
. Se si considera un algoritmo di ricostruzione lineare, come
la FBP, ci si aspetterebbe inoltre che acquisendo due immagini a 100 mA e 60 mA
e combinandole opportunamente si possa generare un’immagine con lo stesso NPS
di un’immagine acquisita a 160 mA. Questo non sarebbe necessariamente vero se
l’algoritmo non fosse lineare.
L’immagine composta (Ic) può essere ottenuta come combinazione lineare delle
due immagini acquisite a 100 mA e 160 mA:
Ic =
100
160
I100 +
60
160
I60 (3.5.7)
Si può mostrare che nel caso di algoritmo lineare il NPS dell’immagine composta
(NPSc) sarebbe lo stesso dell’immagine acquisita a 160 mA. Infatti, vale la relazione:
NPSα =
β
α
·NPSβ (3.5.8)
in cui α e β sono i valori dei mA delle immagini acquisite. Per cui, nel nostro caso
si ha:
NPSc =
(
100
160
)2
NPS100 +
(
60
160
)2
NPS60 =
=
(
100
160
)2 (160
100
)
NPS160 +
(
60
160
)2 (160
60
)
NPS160 = NPS160
(3.5.9)
Per valutare questo sono state calcolate le curve NPS per l’algoritmo FBP e per
ASIR 100%, confrontando i valori derivanti dall’immagine composta con i valori
dell’immagine acquisita con 160 mA. L’analisi è stata fatta solamente per il fantoccio
A, ma non ci si aspetta un diverso comportamento per il Catphan 504. I risultati sono
visibili in figura (3.5.63) e in figura (3.5.64).
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Figura 3.5.63 Confronto tra il NPS dell’immagine composta e il NPS dell’immagine acquisita a 160 mA per
ricostruzione con FBP, (fantoccio A).
Figura 3.5.64 Confronto tra il NPS dell’immagine composta e il NPS dell’immagine acquisita a 160 mA per
ricostruzione con ASIR 100%, (Catphan 504).
Dalle figure (3.5.63) e (3.5.64) non si osserva una differenza significativa in en-
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trambi i casi per quanto riguarda il NPS relativo all’immagine composta (in nero)
e quello relativo all’immagine acquisita con 160 mA (in rosso). Basandoci esclu-
sivamente su questo risultato si potrebbe ipotizzare che l’algoritmo ASIR al 100%
presenta caratteri minimi di non linearità rispetto alle acquisizioni con diversi valori
di mA. Si può quindi ritenere che l’analisi NPS, che è basata su relazioni lineari, sia
comunque applicabile anche nel caso in cui la ricostruzione avvenga con questo tipo
di algoritmo.
I risultati dell’analisi di rumore sono in accordo con quanto trovato in letteratura.
Il lavoro di F.A. Miéville et al. [38] mostra la diminuzione del livello di rumore e lo
spostamento del picco del NPS verso le basse frequenze spaziali per ASIR 100% ed
ASIR 40% rispetto alla FBP. Nell’analisi svolta, si dimostra che questi risultati sono
veri anche per gli altri livelli di ASIR adoperati.
La valutazione del livello di rumore e dello spostamento spettrale del NPS relativo
alla ricostruzione con ASIR rispetto alla FBP (visibile nelle figure (3.5.56) e (3.5.61)
per il fantoccio A e nelle figure (3.5.57) e (3.5.62) per il Catphan 504) non può
prescindere da un approfondimento riguardo la risoluzione spaziale. Infatti la ridu-
zione del rumore nelle immagini e lo spostamento dello spettro alle basse frequenze
dovrebbe avere effetti positivi sulla qualità dell’immagine diagnostica in quanto alle
alte frequenze sono associati i “dettagli” dell’immagine. L’effetto di ASIR sulla qualità
dell’immagine sarebbe dunque positivo purché non venga degradata la risoluzione
spaziale rispetto all’algoritmo FBP.

Capitolo 4
Analisi sperimentale: prestazioni del sistema in termini di
risoluzione spaziale
In questo capitolo, verranno introdotti i concetti di risoluzione spaziale di un sistema
TC e saranno esposti i risultati sperimentali in termini di MTF (Modulation Transfer
Function) per quanto riguarda la risoluzione spaziale assiale.
4.1 Risoluzione spaziale longitudinale: lo spessore dello strato
Lo spessore dello strato definisce l’effettiva sezione tomografica ricostruita, nella
tecnica multistrato è un parametro disaccoppiato dalla collimazione pre-paziente e
nella tecnologia a spirale dipende dall’algoritmo di ricostruzione lungo l’asse z (asse
del paziente). Questo parametro è di fondamentale importanza perché determina la
risoluzione spaziale lungo z. Lo spessore di strato è espresso in termini di larghezza
a metà altezza (FWHM) del profilo di sensibilità lungo l’asse z (Slice Sensitive Profile,
SSP).
La misura dello spessore di strato è eseguita per scansioni assiali utilizzando un
fantoccio che contiene una rampa di materiale uniforme (ad esempio un filo me-
tallico) disposta ed inclinata di un angolo θ rispetto all’asse z. L’angolo θ può avere
differenti valori a seconda del fantoccio che si utilizza in base alle esigenze. Si esegue
una scansione assiale nella regione contenente la rampa, in questo modo il fascio di
raggi X, che incide ortogonalmente all’asse z, attraversa la rampa e l’immagine ri-
sultante è un’immagine omogenea con il profilo della rampa (che dovrebbe essere
centrato). Nei moderni fantocci (es. Catphan 500-504-600) in realtà si hanno più
rampe, disposte in modo tale che si rilevi anche il corretto posizionamento del fan-
toccio (ad esempio ad ore 3, 6, 12 in una zona centrale del fantoccio) valutando
l’allineamento dei profili delle rampe opposte nell’immagine.
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Figura 4.1.1 Esempio di misura dello spessore di strato con un apposito fantoccio contenente un inserto a rampa.
Immagine tratta da [G. Vermiglio et al. “Procedures for Evaluation of Slice Thickness in Medical Imaging Systems”] e
modificata.
Dall’immagine acquisita si valuta il profilo delle rampe (attraverso un opportuno
software di elaborazione di immagini) calcolando la FWHM. Lo spessore di stra-
to è definito come il prodotto tra la FWHM misurata e tan θ [4]. Il procedimento
può essere ripetuto per vari spessori di strato (utilizzando diversi accoppiamenti di
rivelatori).
Occorre però distinguere il caso di scansione assiale da quello a spirale; infatti, a
causa del processo di interpolazione lungo l’asse z nelle ricostruzioni da scansione
a spirale, si ha che la risoluzione spaziale longitudinale è in questo caso peggiore
rispetto al caso assiale ed è tanto peggiore quanto maggiore è il pitch adoperato.
Questo peggioramento nelle scansioni elicoidali può essere quantificato in termini
di SSP, confrontando i profili acquisiti per differenti valori del pitch. In questo caso
però non si usa il metodo della rampa poiché nella ricostruzione può dare proble-
mi legati all’interpolazione (essenzialmente si rilevano artefatti dovuti al fatto che
viene utilizzata una rampa ad alto contrasto inclinata rispetto al piano immagine).
Per eseguire la misura si usa invece un inserto dell’ordine di 100µm come dimen-
sione caratteristica (una sferetta o un foglio sottile di materiale ad alto contrasto).
Si effettua quindi una acquisizione a spirale centrata sull’inserto e si ricostruiscono
più slices ad intervalli regolari; l’intervallo non deve essere superiore ad 1/10 dello
spessore della slice ricostruita [4]. Per ogni strato si considera il valor medio dei nu-
meri TC di una ROI centrata sull’inserto e si può costruire la curva SSP mettendo i
valori medi dei numeri TC in funzione della distanza lungo z. Il confronto con il caso
di acquisizione assiale può essere fatto eseguendo più acquisizioni assiali distanzia-
te ad intervalli regolari (pari a quelli utilizzati nelle ricostruzioni da acquisizione a
spirale) e ricostruendo la curva SSP.
Il risultato tipico che si ottiene in termini di SSP è il seguente:
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Figura 4.1.2 Esempio di SSP al variare del pitch. Immagine presa da [24] e modificata.
in cui si osserva un peggioramento (ossia allargamento dello spessore di strato)
della risoluzione lungo l’asse z nel caso di acquisizioni assiali all’aumentare del pitch.
Per quanto riguarda la risoluzione spaziale longitudinale è stato osservato, in mo-
do qualitativo, l’effetto dell’aumento dello spessore di strato ricostruito sulla Point
Spread Function (PSF). La PSF, come sarà discusso più in dettaglio nel preseguo
del capitolo, descrive l’allargamento di una sorgente puntiforme dovuto al siste-
ma di imaging e quindi caratterizza la risoluzione spaziale del sistema: maggiore
è l’allargamento introdotto e peggiore sarà la risoluzione spaziale.
Utilizzando il modulo CTP528 (figura 3.5.8) contenente una sferetta in tungsteno
da 0.28 mm di diametro, sono state acquisite immagini a 320 mA, 120 kV, 0.984 di
pitch e tre valori di spessore dello strato (0.625 mm, 1.25 mm e 2.5 mm). Le figure
che seguono mostrano il confronto tra le PSF nei tre piani principali (ossia (x,y),
(z,x), (y,z)).
a) b) c)
Figura 4.1.3 PSF nei piani (x,y) a), (z,x) b) e (y,z) c), per immagini ricostruite con spessore di strato di 0.625 mm.
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a) b) c)
Figura 4.1.4 PSF nei piani (x,y) a), (z,x) b) e (y,z) c), per immagini ricostruite con spessore di strato di 1.25 mm.
a) b) c)
Figura 4.1.5 PSF nei piani (x,y) a), (z,x) b) e (y,z) c), per immagini ricostruite con spessore di strato di 2.5 mm.
Come atteso, dalle figure (4.1.3)÷(4.1.5), si osserva un progressivo allargamento
della PSF lungo l’asse z all’aumentare dello spessore di strato ricostruito.
4.1.1 Efficienza geometrica lungo l’asse “z”
L’efficienza geometrica lungo l’asse z (EG) indica la percentuale del fascio di radia-
zione (lungo z) che viene effettivamente utilizzata nel processo di imaging. Quin-
di è un parametro che quantifica la bontà del raccordo tra dimensione del fascio
e dimensione del rivelatore. Idealmente si vorrebbe un’efficienza geometrica del
100%.
Nella norma IEC 60601-2-44 (Ed. 1, 1999) EG è definita come lo spessore di strato
S (ossia FWHM del profilo di sensibilità lungo z) espresso come percentuale dello
spessore irradiato, definito come FWHM del profilo di dose:
EG,1999 =
S
FWHMDose
(4.1.1)
Lo spessore di strato è misurato come descritto precedentemente, mentre lo spes-
sore irradiato può essere misurato in aria tramite un opportuno rivelatore (anche
tramite una pellicola). Poiché nel caso di macchine multistrato S può assumere di-
versi valori attraverso varie configurazioni dei rivelatori, è necessario eseguire più
misure. Inoltre questa definizione confronta due grandezze misurate in condizioni
completamente diverse: la misura di S è fatta su fantoccio, mentre la misura del
profilo di dose è fatta in aria.
Per superare i limiti della definizione (4.1.1) è stata introdotta nella norma IEC
60601-2-44 (Ed. 2, 2003) una nuova definizione di EG come l’integrale del profi-
lo di dose lungo z esteso solamente alla dimensione del rivelatore espresso come
percentuale dell’integrale di tutto il profilo di dose:
EG,2003 =
´
riv
D(z)dz´
D(z)dz
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in cui D(z) è la dose.
Nella pratica le due definizioni danno risultati pressoché equivalenti per gran-
di collimazioni del fascio mentre si discostano in genere a basse collimazioni (la
definizione EG,1999 tende a sovrastimare i valori):
Figura 4.1.6 Confronto tra la definizione EG,1999 e la definizione EG,2003 in funzione della collimazione del fascio
lungo z. Immagine tratta da [4].
dalla figura (4.1.6) si osserva che EG cresce all’aumentare della collimazione, fi-
no ad arrivare ad un valore di saturazione prossimo al 90%. A basse collimazioni
l’efficienza geometrica cala e questo può essere spiegato considerando il fenomeno
dell’overbeaming che risulta maggiormente rilevante a basse collimazioni.
4.2 Risoluzione spaziale assiale
4.2.1 Risoluzione spaziale assiale ad alto contrasto
La risoluzione spaziale ad alto contrasto nel piano dell’immagine rappresenta la ca-
pacità di distinguere piccoli dettagli che presentano alte differenze di numeri TC. La
valutazione della risoluzione spaziale può seguire un approccio qualitativo o quanti-
tativo. Da un punto di vista qualitativo la risoluzione spaziale può essere determinata
soggettivamente osservando l’immagine di una sequenza di dettagli (ad esempio una
serie regolare di barre) e valutando il limite di distinzione degli stessi. Per far questo
si deve disporre di un fantoccio con inserti ad alto contrasto ed acquisire un’immagi-
ne assiale centrata sulla regione in cui si trovano gli inserti. A partire dall’immagine
ottenuta si determina il massimo numero di pattern nei quali si riesce a distinguere
chiaramente le barre1:
1 Tipicamente nei moderni tomografi si riesce a distinguere oggetti con diametro ≤1mm.
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Figura 4.2.1 Immagine TC di un fantoccio per la risoluzione spaziale ad alto contrasto utilizzata per una valutazione
qualitativa. Immagine tratta da [3].
Sebbene questa prova sia vicina alla pratica clinica, in cui il radiologo osserva ed
interpreta le immagini TC, non è certamente esaustiva ai fini di una caratterizzazione
oggettiva del sistema in esame. Sarebbe corretto eseguire anche un approccio quan-
titativo che prevede il calcolo della Point Spread Function (PSF) e della Modulation
Transfer Function (MTF).
La risoluzione spaziale assiale di un’immagine TC è influenzata da diversi fattori.
Il processo di acquisizione e ricostruzione dell’immagine può essere visto come una
sequenza di eventi, ognuno dei quali influenza la risoluzione spaziale dell’immagine
finale.
Per una valutazione della risoluzione spaziale di un sistema TC è necessario consi-
derare innanzitutto le caratteristiche del fascio di raggi X adoperato. A tal proposito
un parametro molto importante è la dimensione della macchia focale del fascio di
raggi X (vedi relazione (A.3.1)). Il fatto che la sorgente di raggi X non sia puntiforme
implica la presenza di zone di penombra durante l’acquisizione, che portano ad uno
sfocamento dell’immagine:
Figura 4.2.2 Esempio di come le dimensioni della macchia focale possano influire sulla risoluzione spaziale. Immagine
tratta da www.prodentalcpd.com.
Una macchia focale maggiore darà luogo quindi ad una risoluzione spaziale
minore nell’immagine.
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L’interazione del fascio di raggi X con l’oggetto in esame può avvenire mediante di-
versi processi, tra i quali vi sono anche processi diffusivi (scattering Compton e Ray-
leigh). Questa tipologia di eventi contribuisce al degrado della risoluzione spaziale
dell’immagine in quanto i fotoni diffusi possono raggiungere il rivelatore ed essere
quindi interpretati erroneamente come fotoni non interagenti. Questi fotoni sono
dunque una fonte di rumore nell’immagine che può compromettere la distinzione di
dettagli nella stessa.
Un altro fattore da considerare è che il sistema di rivelazione non associa una po-
sizione puntuale all’interazione a causa delle dimensioni finite dei rivelatori. Questo
contribuisce al degrado della risoluzione spaziale ed è il motivo per cui la ricer-
ca volge parte del suo interesse verso la realizzazione di rivelatori con componenti
elementari sempre più piccoli. Oltre alle dimensioni del singolo elemento di rivela-
zione, ai fini della risoluzione spaziale è importante anche il numero di rivelatori
effettivi che contribuisce all’acquisizione di una slice (per semplicità si pensi al caso
di acquisizione assiale). Il numero di rivelatori infatti determina il campionamento
delle proiezioni ed un campionamento più fitto consente la rivelazione di dettagli di
minore dimensione.
Per quanto riguarda il processo di acquisizione, un parametro che influenza la
risoluzione spaziale è il campionamento angolare, determinato dal numero di pro-
iezioni necessarie per la ricostruzione di una singola slice. Anche in questo caso un
campionamento più fitto darà luogo ad una migliore risoluzione spaziale.
In fase di ricostruzione un parametro legato alla risoluzione spaziale è la dimensio-
ne del FOV sia di scansione (Scan-FOV) che di quello di ricostruzione (Display-FOV).
Lo Scan-FOV definisce il campionamento dell’oggetto dal quale deriva l’informazio-
ne primaria per la successiva ricostruzione. Il Display-FOV è la dimensione di rico-
struzione dell’immagine e definisce quindi la dimensione del pixel della matrice di
ricostruzione. L’immagine ricostruita è un’immagine digitale tipicamente composta
da una matrice di 512×512 pixels, la dimensione dei pixels della matrice sono date
dal rapporto tra le dimensioni del Display-FOV e quelle della matrice (ad esempio
512).
Inoltre, anche i filtri di ricostruzione e di elaborazione (post-processing) adoperati
a seconda dei casi influenzano la risoluzione spaziale.
Tutti questi fattori influiscono sulla risoluzione spaziale assiale del sistema; queste
circostanze implicano che un segnale “puntiforme” in ingresso è elaborato dal siste-
ma come un segnale di dimensione finita e ciò quantifica la risoluzione spaziale. La
funzione che descrive l’allargamento delle dimensioni di un segnale puntiforme in
ingresso è la PSF:
Figura 4.2.3 Esempio di PSF. Immagine tratta da [31] e modificata.
In sostanza la PSF descrive lo sfocamento introdotto dal sistema di imaging, che
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è la manifestazione dei processi fisici di acquisizione e ricostruzione dell’immagine.
Maggiore è la larghezza della PSF e peggiore sarà la risoluzione spaziale del siste-
ma. Per misurare la PSF in un sistema TC tipicamente vengono adoperati fantocci
che contengono un inserto filiforme ad alto contrasto oppure sferette ad alto con-
trasto. Il diametro dell’inserto può essere dell’ordine dei 100µm. Nel caso in cui la
PSF non presenti variazioni significative in tutto il FOV allora il sistema è detto sta-
zionario (o spazio-invariante). In generale i sistemi TC presentano caratteristiche di
non stazionarietà. Ad esempio il campionamento angolare nel processo di acquisi-
zione può dare luogo ad un degrado della risoluzione spaziale man mano che ci si
allontana dall’isocentro [3]. Tuttavia, per la valutazione della risoluzione spaziale, si
assume di norma che il sistema TC sia stazionario; questa approssimazione spesso è
comunque non troppo grossolana.
Figura 4.2.4 Esempio di sistema stazionario e non stazionario. Immagine tratta da [31].
Per un sistema lineare e stazionario, da un punto di vista matematico, l’immagine
in uscita al sistema è data dalla convoluzione dell’immagine in ingresso con la PSF:
O(x, y) =
ˆ +∞
−∞
ˆ +∞
−∞
I(x′, y′)PSF (x−x′, y−y′)dx′dy′ = I(x, y)?PSF (x, y) (4.2.1)
in cui O(x, y) è l’immagine finale, I(x, y) è l’immagine in ingresso al sistema.
Nel caso in cui non si ha a disposizione un fantoccio specifico per le misure di PSF
è possibile stimare la Line Spread Function (LSF), che è definita come la risposta ad
una linea di impulsi lungo una direzione fissata. La LSF caratterizza al pari della PSF
il sistema dal punto di vista della risoluzione spaziale se questo è isotropo, poiché in
tal caso non dipende dall’orientazione scelta.
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Figura 4.2.5 Esempio di LSF. Immagine tratta da [31] e modificata.
Matematicamente la LSF è definita come [31]:
LSF (x) =
ˆ +∞
−∞
PSF (x, y)dy (4.2.2)
Sia le misure di PSF che di LSF possono risultare complicate a causa della presenza
di rumore nelle immagini. In questi casi è possibile valutare la Edge Spread Function
(ESF) acquisendo un’immagine del bordo di un blocco di materiale (edge) posto
all’interno del fantoccio estraendo dall’immagine un profilo ortogonale all’edge. La
ESF è legata alla LSF (e quindi anche alla PSF) dalla seguente relazione [31]:
ESF (x) =
ˆ x
−∞
LSF (x′)dx′ (4.2.3)
Per cui la LSF può essere ricavata come derivata della ESF.
Figura 4.2.6 Rappresentazione della PSF, della LSF e della ESF. Immagine tratta da [31].
Le tre funzioni viste (PSF, LSF e ESF) rappresentano le grandezze fondamentali
per la valutazione della risoluzione spaziale di un sistema di imaging quale la TC.
Queste funzioni descrivono la risoluzione spaziale del sistema nel dominio spazia-
le. Un approccio largamente adoperato è quello di valutare la risoluzione spaziale
del sistema nel dominio delle frequenze spaziali. Il concetto di frequenza spaziale è
128 4 Analisi sperimentale: prestazioni del sistema in termini di risoluzione spaziale
essenzialmente analogo a quello di frequenza temporale. Per semplicità si può pen-
sare ad una variazione periodica dei livelli di grigio (segnale spaziale) in una zona
dell’immagine; se i livelli di grigio variano in un intervallo piccolo allora la frequen-
za di ripetizione del segnale sarà elevata, mentre se la variazione avviene su una
scala spaziale maggiore la frequenza spaziale sarà minore. Quindi oggetti “piccoli”
nell’immagine sono associati ad alte frequenze spaziali ed oggetti “grandi” a basse
frequenze spaziali. Questo è il motivo per cui si associano i dettagli dell’immagine
alle alte frequenze spaziali ed il “grosso” dell’immagine alle basse frequenze spaziali.
Figura 4.2.7 Concetto di frequenza spaziale: a) bassa frequenza spaziale; b) media frequenza spaziale; c) alta
frequenza spaziale.
La relazione tra le dimensioni spaziali di un oggetto e la frequenza spaziale a cui
è associato nell’immagine digitale deriva dalla relazione di Nyquist del campiona-
mento. Per cui se f è la frequenza spaziale associata ad un dettaglio nell’immagine
e d la sua dimensione spaziale allora la relazione tra le due quantità è semplice-
mente d = 1
2f
. Tipicamente le dimensioni di f sono mm−1 (derivante da cicli/mm o
linee/mm) oppure cm−1.
I sistemi lineari e stazionari possono essere descritti nel dominio delle frequenze
spaziali adoperando l’analisi di Fourier. I sistemi TC vengono generalmente assunti
lineari e stazionari, anche se non sempre queste proprietà sono verificate. Mentre
l’algoritmo FBP è lineare gli algoritmi di ricostruzione iterativa sono intrinsecamen-
te non lineari e non offrono garanzie di stazionarietà. Occorre dunque adoperare
cautela nel generalizzare a tutte le tipologie di algoritmi l’analisi di Fourier per la
valutazione della risoluzione spaziale nel dominio delle frequenze.
Analogamente alla PSF, LSF e alla ESF, la grandezza che viene calcolata per va-
lutare la risoluzione spaziale nel dominio delle frequenze è la MTF. La MTF è data
matematicamente dal modulo della trasformata di Fourier della PSF (detta Optical
Transfer Function, OTF) [2]:
MTF (fx, fy) = |OTF (fx, fy)| = |
ˆ +∞
−∞
ˆ +∞
−∞
PSF (x, y)e−2pii(xfx+yfy)dxdy| (4.2.4)
Se si assume il sistema isotropo la MTF può essere ricavata dalla LSF. In questo
caso la MTF sarà in funzione della frequenza spaziale radiale definita come fr =√
f 2x + f
2
y :
MTF (fr) = |
ˆ +∞
−∞
LSF (x)e−2piixfrdx| (4.2.5)
Si noti che se la MTF (fx, fy) è radialmente simmetrica, per avere la MTF (fr)
basta effettuare una media radiale.
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Per capire come la MTF sia legata alla risoluzione spaziale dell’immagine è proba-
bilmente utile dare un’altra definizione, equivalente, ma più intuitiva. La MTF può
essere definita come il rapporto tra la modulazione in uscita al sistema e quella in
ingresso al sistema:
MTF (f) =
Mout
Min
(4.2.6)
in cui M = Imax−Imin
Imax+Imin
(con I intensità dei livelli di grigio) è la modulazione (o
contrasto normalizzato) ed f la frequenza spaziale in una specifica direzione. La
definizione (4.2.6) esprime che la MTF descrive l’elaborazione del contrasto, da par-
te del sistema di imaging, al variare della frequenza spaziale. L’esempio di figura
(4.2.8) chiarisce il concetto:
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Figura 4.2.8 Esempio del trasferimento della modulazione da parte di un sistema di imaging. Immagine tratta da
www.dxomark.com e modificata.
In figura (4.2.8) si osserva come diminuisce il contrasto dell’immagine all’aumen-
tare della frequenza spaziale. Questo è dovuto al fatto che la risoluzione spaziale
del sistema di imaging è limitata; ad alte frequenze spaziali il sistema non è in gra-
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do di distinguere nitidamente gli oggetti. Tutto ciò comporta una diminuzione della
MTF alle alte frequenze spaziali, come mostrato in figura (4.2.8). Per un sistema di
imaging ideale la curva MTF dovrebbe essere costante (pari ad 1 se normalizzata),
senza diminuire alle alte frequenze spaziali. In genere il valore pari al 10% dell’am-
piezza della curva MTF è assunto come limite della risoluzione spaziale. Dato che
la MTF è direttamente correlabile al concetto di risoluzione di linee/mm spesso è
preferita rispetto alla PSF (LSF) per la valutazione della risoluzione spaziale del si-
stema. Inoltre, nella maggioranza dei casi, i filtri adoperati in fase di ricostruzione
ed elaborazione delle immagini hanno una interpretazione più intuitiva nello spazio
delle frequenze spaziali e dunque la MTF può dare una descrizione più diretta del
loro effetto sull’immagine finale rispetto alla PSF.
4.2.2 Rilevabilità e risoluzione spaziale assiale a basso contrasto
La capacità di distinguere dettagli di piccole dimensioni a basso contrasto (differenze
di pochi numeri TC) è caratterizzata da due parametri:
• la rilevabilità (LCD da Low Contrast Detectability) è la capacità di distinguere un
singolo oggetto in un contesto di basso contrasto
• la risoluzione spaziale (LCR da Low Contrast Resolution) è la capacità di distin-
guere più dettagli (frequenze spaziali)
La LCD è definita dalla minima dimensione visibile per oggetti a basso contrasto.
Per la prova viene adoperato un fantoccio con inserti a contrasto noto e di diverse
dimensioni (tipicamente sfere con diametro decrescente), si acquisiscono in genere
più immagini assiali al centro della regione di interesse e si valuta l’inserto più pic-
colo percepibile. L’analisi standard è dunque basata su una valutazione soggettiva.
Per eseguire correttamente il test è opportuno ripetere la misura per diversi proto-
colli poiché i valori di contrasto possono variare fortemente in funzione dello spettro
della radiazione. La LCD è influenzata anche dal rumore, dalla dose in ingresso al
fantoccio, dall’algoritmo di ricostruzione ed eventuali elaborazioni dell’immagine.
Una descrizione più esaustiva della LCD consiste nell’analisi contrasto-dettaglio,
valutando la curva contrasto-dettaglio. Questo tipo di analisi viene fatta utilizzando
un fantoccio contenente inserti che variano sia nel contrasto che nelle dimensioni,
in questo modo si può associare ad ogni dato valore di contrasto la minima dimen-
sione percepibile o viceversa ad ogni dimensione considerata il minimo contrasto
rilevabile. Una tipica curva contrasto dettaglio ha questo andamento:
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Figura 4.2.9 Esempio di curva contrasto-dettaglio. Immagine tratta da [4] e modificata.
La valutazione della LCR è essenzialmente equivalente a quella vista nel caso di
alto contrasto, in tal caso infatti si utilizza un fantoccio all’interno del quale si trova-
no pattern di inserti a basso contrasto di diverse frequenze spaziali. In questo caso il
contrasto è fissato per ogni pattern e varia solamente la frequenza spaziale:
Figura 4.2.10 Immagine TC di un fantoccio adoperato per la valutazione della LCR.
4.2.3 Analisi sperimentale
Per la valutazione della risoluzione spaziale assiale è stata eseguita un’analisi della
MTF al variare del contrasto, della dose e dell’algoritmo di ricostruzione. Per fare
questo è stato utilizzato il modulo CPT404 del Catphan 504 di figura (3.5.7), che
mette a disposizione diversi inserti a vari contrasti. Di norma questo modulo è ado-
perato per la valutazione dei numeri TC e della linearità dei numeri TC. Tuttavia,
4.2 Risoluzione spaziale assiale 133
i diversi contrasti presenti in questo modulo coprono un range compatibile con la
pratica clinica e ciò rende particolarmente interessante la stima della MTF in queste
situazioni, diversamente dalla valutazione che di norma viene fatta nei controlli di
accettazione/qualità che si basa sempre su inserti ad alto contrasto. Il calcolo della
MTF al variare del contrasto inoltre è utile per indagarne una eventuale dipenden-
za della MTF, evidenziata per alcuni algoritmi iterativi in diversi lavori (ad esempio
quello di Samei et al. [37]). La MTF è stata calcolata tramite il metodo della ESF, che
sarà illustrato in seguito con maggior dettaglio. Analogamente all’analisi di rumore,
per l’analisi delle immagini è stato adoperato il software ImageJ, mentre per l’analisi
dei dati è stato utilizzato il software Origin (OriginLab Corporation) .
Il modulo CPT404 è stato scansionato a diversi valori di corrente utilizzando il
seguente protocollo:
Modalità di acquisizione: spirale
Corrente del tubo: 40, 80, 120, 160, 200, 240, 280, 320 mA
Differenza di potenziale tra anodo e catodo: 120 kV
Tempo di singola rotazione del tubo: 0.7 s
Spessore dello strato ricostruito: 2.5 mm
Collimazione del fascio lungo z: 40 mm
Pitch: 0.984
Scan-FOV Head (320 mm)
Display-FOV (misurato dall’isocentro): 210 mm
Filtrazione adoperata in ricostruzione: “filtro standard”
Tabella 4.2.1 Protocollo adoperato per l’analisi MTF.
Le immagini sono state ricostruite con FBP e diversi livelli ASIR (20,40,60,80,100%).
Per ogni valore di corrente sono state acquisite 7 scansioni “identiche”, in modo tale
da avere un insieme di immagini su cui mediare i risultati, consentendo così una
stima dell’incertezza sul calcolo della MTF. Le immagini sono state ricostruite con
una matrice di 512 × 512 pixels ed un Display-FOV di 21 cm, per cui la dimensione
dei pixels è circa 0.41 mm.
A differenza delle misure di rumore, in cui un piccolo non-allineamento del fan-
toccio poteva influire minimamente sui risultati finali, in questo caso è stato fonda-
mentale il centraggio e l’allineamento del fantoccio lungo l’asse z. Il posizionamento
del fantoccio è avvenuto inizialmente tramite i puntatori laser presenti nella TC e
con l’uso di una livella facente parte dell’equipaggiamento del fantoccio stesso:
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Figura 4.2.11 Alcune fasi del posizionamento ed allineamento del fantoccio tramite i puntatori laser e l’ausilio di una
livella.
in seguito, oltre agli scout, si sono visualizzate le immagini assiali del modulo
CPT404 che contengono, oltre agli inserti di cui già accennato, anche delle rampe
inclinate di 23° lungo l’asse z, che consentono di verificare il corretto allineamento
del fantoccio. Come specificato nel manuale del Catphan 504, un corretto allinea-
mento è ottenuto quando la slice centrale del modulo esibisce i profili delle rampe
perfettamente allineati con gli assi. La figura (4.2.12) rende chiaro il concetto di non
allineamento:
Figura 4.2.12 Rappresentazione del modulo CPT404 ed esempio di non perfetto allineamento del fantoccio.
In figura (4.2.13) è mostrato un esempio di un’immagine acquisita, nella quale si
può osservare un buon allineamento.
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Figura 4.2.13 Immagine del modulo CTP404 che mostra l’allineamento del fantoccio.
Le curve MTF sono state valutate su immagini acquisite con i parametri di tabella
(4.2.1). Il procedimento adoperato per il calcolo delle MTF è il seguente:
1. per ogni inserto è stata eseguita una media radiale su una ROI circolare avente
diametro circa pari al doppio di quello dell’inserto stesso (stimato essere di 13.5
mm circa), in questo modo si ottiene una media di profili radiali, ossia una ESF
“mediata”;
2. è stato eseguito un fit della ESF adoperando come funzione di fit una sigmoide, la
cui espressione analitica è: y = A−B
1+e(x−x0)/d +B. Questo consente di ridurre eventuali
fluttuazioni presenti nella ESF dovute al rumore nelle immagini (specialmente per
bassi valori di mA); un esempio di ESF e del fit è mostrato in figura (4.2.14);
3. sui dati derivanti dalla funzione di fit (campionata con passo pari a 0.012 mm
circa) è stata eseguita la derivata (discreta)2, questo dà la LSF (relazione (4.2.3));
4. è stato calcolato il modulo della FFT della LSF, questo dà la MTF (relazione
(4.2.5));
5. i punti 1-4 sono stati ripetuti su 7 scansioni acquisite con gli stessi parametri e le
curve MTF derivanti sono state successivamente mediate e normalizzate dividendo
per MTF(0);
2
Non è stato possibile operare direttamente nel continuo partendo dalla funzione di fit. Infatti, pur essendo possibile
eseguire la derivata continua della funzione di fit, non è stato possibile svolgere la trasformata di Fourier analitica
(tramite il software Mtalab (The MathWorks, Natick MA)) al punto successivo della procedura adoperata.
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parametro valore incertezza
A -27.59126 1.1131
B 98.97472 0.99668
x0 5.89622 0.02865
d 0.3474 0.02463
χ2 ridotto 9.60574 -
Figura 4.2.14 Esempio di fit della ESF per l’inserto in polistirene (immagine relativa ad acquisizione con 40 mA e
ricostruzione con FBP).
Per verificare le curve MTF ottenute è stato eseguito il calcolo della MTF anche at-
traverso il metodo “standard” della 2D-PSF. Ciò è stato possibile grazie alla presenza
del modulo CPT528 nel Catphan 504 (figura (3.5.8)), che contiene due sferette in
tungsteno di diametro pari a 0.28 mm. In questo caso sono state acquisite 7 imma-
gini a 320 mA e Display-FOV di 5 cm (centrato sulla sferetta). Gli altri parametri
di scansione sono identici a quelli della tabella (4.2.1). La scelta di effettuare le
scansioni a 320 mA è stata dettata dall’intento di avere immagini meno rumorose. Il
procedimento seguito per il calcolo della MTF è stato il seguente:
1. è stata calcolata la LSF lungo la direzione orizzontale, mediando 64 profili
orizzontali di una ROI (64× 64 pixels) centrata sulla sferetta (figura (4.2.15));
2. è stato eseguito un fit con una funzione gaussiana
(
y = y0 +
A
w·
√
pi/2
· e−2(x−xcw )
2
)
della LSF (figura (4.2.16)); questo è indispensabile in quanto le fluttuazioni nelle
code della LSF porterebbero ad una stima non corretta della MTF;
3. utilizzando i dati del fit è stata eseguita una sottrazione del fondo della LSF;
4. sui dati ottenuti è stata eseguita la FFT della quale è stato calcolato il modulo,
questo dà la MTF;
5. i punti 1-4 sono stati ripetuti su 7 scansioni acquisite con gli stessi parametri e le
curve MTF derivanti sono state successivamente mediate e normalizzate dividendo
per MTF(0);
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Figura 4.2.15 Esempio di 2D-PSF ottenuta da scansioni del modulo CTP528
parametro valore incertezza
A 102.33164 1.75222
w 0.94076 0.01597
xc 3.08115 0.00724
y0 95.76043 0.43975
FWHM (mm) 1.10766 -
χ2 ridotto 7.61688 -
Figura 4.2.16 Esempio di fit della LSF.
Durante l’analisi dei dati per il calcolo delle curve MTF con il metodo della ESF è
stato riscontrato un problema di allineamento delle immagini per le 7 scansioni iden-
tiche. In teoria ci si aspetterebbe che ripetendo la stessa scansione più di una volta,
con le stesse coordinate di scansione, le immagini ricostruite non presentino tra loro
differenze di posizioni. Tuttavia si è osservato che tra un’immagine relativa ad una
scansione ed un’altra immagine, relativa ad un’altra scansione, potevano esserci del-
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le differenze di 1 o 2 pixels nella posizione degli inserti (oltre che in generale di tutta
l’immagine). In altre parole, potevano esserci delle piccole traslazioni dell’immagine
stessa rispetto ad un’altra immagine. Questo fatto inaspettato, piuttosto singolare,
assume però un’importante rilevanza nel calcolo della ESF mediata sui profili ra-
diali. In tal caso infatti si avrebbero comunque problemi di non allineamento degli
inserti da un’immagine all’altra e quindi, nel complesso, si avrebbe certamente un
degrado della MTF. In figura (4.2.17) è mostrato un esempio di questo fenomeno: la
prima immagine (a) rappresenta l’immagine relativa alla prima di 7 scansioni acqui-
site a 200 mA, mentre la seconda immagine (b) rappresenta l’immagine relativa alla
seconda scansione, infine la terza immagine (c) mostra la discrepanza tra i centri
degli inserti considerati, relativamente all’immagine a).
a) b)
c)
Figura 4.2.17 Esempio di non perfetto allineamento per immagini acquisite con scansioni identiche.
Queste differenze di posizione nelle immagini ricostruite non trovano spiegazione
in eventuali cambiamenti di parametri o coordinate di scansione. Per questo motivo
sembra ragionevole attribuire questo fenomeno all’incertezza sul posizionamento
del lettino porta-paziente, solidale con il fantoccio, unitamente ad un non perfetto
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allineamento del fantoccio con l’asse z. Il lettino infatti, dopo ogni scansione, torna
nella posizione iniziale ed alla scansione successiva si posiziona nelle coordinate
indicate dall’operatore. Alcuni esempi di curve MTF calcolate non tenendo conto di
questo fenomeno sono riportati in appendice A.6.
Per evitare il fenomeno di non allineamento sono state analizzate singolarmente
56 immagini (7 immagini per 8 valori di corrente) ricostruite con FBP, per ognuna
delle quali è stata scelta la posizione di riferimento per le ROI relative ai vari inserti.
Per le immagini ricostruite con i vari livelli ASIR questo non è stato necessario in
quanto si tratta di retro-ricostruzioni. Avendo a disposizione le coordinate delle ROI
per l’immagine ricostruita con FBP si hanno automaticamente anche le coordinate
per tutti i livelli ASIR per l’insieme di parametri di scansione considerato.
La prima fase dell’analisi ha riguardato la valutazione delle curve MTF al variare
del contrasto. Preliminarmente è stata fatta una una verifica dei numeri TC espressi
in HU (appendice A.5). Le curve MTF sono state calcolate per immagini ricostruite
con FBP e con diversi livelli ASIR (20%, 40%, 60%, 80%, 100%), fissando la corrente
a 320 mA, 200 mA e 40 mA.
Curve MTF relative a ricostruzione con FBP:
Figura 4.2.18 Curve MTF per immagini acquisite a 320 mA e ricostruite con FBP.
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Figura 4.2.19 Curve MTF per immagini acquisite a 200 mA e ricostruite con FBP.
Figura 4.2.20 Curve MTF per immagini acquisite a 40 mA e ricostruite con FBP.
Curve MTF relative a ricostruzione con ASIR al 20%:
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Figura 4.2.21 Curve MTF per immagini acquisite a 320 mA e ricostruite con ASIR al 20%.
Figura 4.2.22 Curve MTF per immagini acquisite a 200 mA e ricostruite con ASIR al 20%.
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Figura 4.2.23 Curve MTF per immagini acquisite a 40 mA e ricostruite con ASIR al 20%.
Curve MTF relative a ricostruzione con ASIR al 40%:
Figura 4.2.24 Curve MTF per immagini acquisite a 320 mA e ricostruite con ASIR al 40%.
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Figura 4.2.25 Curve MTF per immagini acquisite a 200 mA e ricostruite con ASIR al 40%.
Figura 4.2.26 Curve MTF per immagini acquisite a 40 mA e ricostruite con ASIR al 40%.
Curve MTF relative a ricostruzione con ASIR al 60%:
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Figura 4.2.27 Curve MTF per immagini acquisite a 320 mA e ricostruite con ASIR al 60%.
Figura 4.2.28 Curve MTF per immagini acquisite a 200 mA e ricostruite con ASIR al 60%.
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Figura 4.2.29 Curve MTF per immagini acquisite a 40 mA e ricostruite con ASIR al 60%.
Curve MTF relative a ricostruzione con ASIR all’80%:
Figura 4.2.30 Curve MTF per immagini acquisite a 320 mA e ricostruite con ASIR all’80%.
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Figura 4.2.31 Curve MTF per immagini acquisite a 200 mA e ricostruite con ASIR all’80%.
Figura 4.2.32 Curve MTF per immagini acquisite a 40 mA e ricostruite con ASIR all’80%.
Curve MTF relative a ricostruzione con ASIR al 100%:
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Figura 4.2.33 Curve MTF per immagini acquisite a 320 mA e ricostruite con ASIR al 100%.
Figura 4.2.34 Curve MTF per immagini acquisite a 200 mA e ricostruite con ASIR al 100%.
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Figura 4.2.35 Curve MTF per immagini acquisite a 40 mA e ricostruite con ASIR al 100%.
Dalle curve MTF relative ad immagini ricostruite con FBP, espresse nelle figure
(4.2.18)÷(4.2.20), si osserva come vi sia un buon accordo tra il metodo della ESF
e quello della PSF per il calcolo della MTF. Questo è evidente dalla sovrapposizione
entro gli errori delle curve MTF ai vari contrasti con la curva derivante dal metodo di
verifica tramite PSF. Questi risultati possono quindi ritenersi abbastanza attendibili.
La sovrapposizione delle curve inoltre è indice di sostanziale indipendenza della
MTF dal contrasto a tutti e tre i valori di mA adoperati.
Per quanto riguarda le ricostruzioni con ASIR si osserva che all’aumentare della
percentuale di ASIR aumentano gradualmente le discrepanze tra le curve MTF a
bassa dose (40 mA), come visibile dalle figure (4.2.23), (4.2.26), (4.2.29), (4.2.32),
(4.2.35). Si osserva invece sempre sovrapposizione ad alta dose (320 mA), figure
(4.2.21), (4.2.24), (4.2.27), (4.2.30), (4.2.33). Infine, per la dose intermedia (200
mA) le discrepanze tra le curve MTF sono ridotte rispetto al caso di bassa dose ma
comunque non del tutto trascurabili, sopratutto per ricostruzioni con ASIR all’80%
ed al 100%. Questi andamenti implicano una dipendenza della MTF dal contrasto
che sembra maggiormente rilevante a bassa dose e per alte percentuali di ASIR.
Se si considerano i casi a 40 mA, nei quali le discrepanze tra le curve MTF sono
più accentuate, si può osservare come l’andamento delle curve sia influenzato dal
contrasto degli inserti: man mano che il contrasto diminuisce le curve si abbassano.
La curva più bassa risulta infatti essere quella del Polistirene (inserto a minor contra-
sto rispetto al fondo di PMMA), mentre quella più alta risulta essere quella dell’aria
(inserto a maggior contrasto rispetto al fondo di PMMA), nel mezzo si trovano i
contrasti intermedi.
In seguito è stata valutata la MTF al variare della dose a contrasto fissato,
considerando immagini ricostruite con FBP, ASIR al 20%, 60% e 100%.
Curve MTF relative a ricostruzione con FBP:
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Figura 4.2.36 Curve MTF per l’aria; immagini ricostruite con FBP.
Figura 4.2.37 Curve MTF per il Teflon; immagini ricostruite con FBP.
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Figura 4.2.38 Curve MTF per il Delrin; immagini ricostruite con FBP.
Figura 4.2.39 Curve MTF per il PMP; immagini ricostruite con FBP.
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Figura 4.2.40 Curve MTF per il LDPE; immagini ricostruite con FBP.
Figura 4.2.41 Curve MTF per il Polistirene; immagini ricostruite con FBP.
Curve MTF relative a ricostruzione con ASIR al 20%:
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Figura 4.2.42 Curve MTF per l’aria; immagini ricostruite con ASIR al 20%.
Figura 4.2.43 Curve MTF per il Teflon; immagini ricostruite con ASIR al 20%.
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Figura 4.2.44 Curve MTF per il Delrin; immagini ricostruite con ASIR al 20%.
Figura 4.2.45 Curve MTF per il PMP; immagini ricostruite con ASIR al 20%.
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Figura 4.2.46 Curve MTF per il LDPE; immagini ricostruite con ASIR al 20%.
Figura 4.2.47 Curve MTF per il Polistirene; immagini ricostruite con ASIR al 20%.
Curve MTF relative a ricostruzione con ASIR al 60%:
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Figura 4.2.48 Curve MTF per l’aria; immagini ricostruite con ASIR al 60%.
Figura 4.2.49 Curve MTF per il Teflon; immagini ricostruite con ASIR al 60%.
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Figura 4.2.50 Curve MTF per il Delrin; immagini ricostruite con ASIR al 60%.
Figura 4.2.51 Curve MTF per il PMP; immagini ricostruite con ASIR al 60%.
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Figura 4.2.52 Curve MTF per il LDPE; immagini ricostruite con ASIR al 60%.
Figura 4.2.53 Curve MTF per il Polistirene; immagini ricostruite con ASIR al 60%.
Curve MTF relative a ricostruzione con ASIR al 100%:
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Figura 4.2.54 Curve MTF per l’aria; immagini ricostruite con ASIR al 100%.
Figura 4.2.55 Curve MTF per il Teflon; immagini ricostruite con ASIR al 100%.
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Figura 4.2.56 Curve MTF per il Delrin; immagini ricostruite con ASIR al 100%.
Figura 4.2.57 Curve MTF per il PMP; immagini ricostruite con ASIR al 100%.
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Figura 4.2.58 Curve MTF per il LDPE; immagini ricostruite con ASIR al 100%.
Figura 4.2.59 Curve MTF per il Polistirene; immagini ricostruite con ASIR al 100%.
Le figure (4.2.36)÷(4.2.41) mostrano la sovrapposizione delle curve MTF nel ca-
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so di ricostruzione delle immagini con FBP. In tal caso dunque, si può dire che
la MTF risulta indipendente dai mA per tutti i contrasti esaminati. Una situazio-
ne analoga si verifica anche per le immagini ricostruite con ASIR al 20% (figure
(4.2.42)÷(4.2.47)). Tuttavia per ASIR 60%, ed in misura maggiore per ASIR 100%,
per alcuni contrasti (figure (4.2.51)÷(4.2.53), (4.2.56)÷(4.2.59)) si osserva una
discrepanza tra la curva MTF relativa a 40 mA e le altre (che risultano sovrappo-
ste entro le incertezze). Questo comportamento non si verifica per i due contrasti
maggiori (aria e Teflon).
Come ultima cosa, è stato fatto un confronto FBP-ASIR (20%, 40%, 60%, 80%,
100%) a contrasto fissato e valori della corrente fissati (320 mA, 200 mA, 40 mA).
Curve MTF relative all’inserto di aria:
Figura 4.2.60 Curve MTF per l’aria; immagini acquisite a 320 mA.
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Figura 4.2.61 Curve MTF per l’aria; immagini acquisite a 200 mA.
Figura 4.2.62 Curve MTF per l’aria; immagini acquisite a 40 mA.
Curve MTF relative all’inserto di Teflon:
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Figura 4.2.63 Curve MTF per il Teflon; immagini acquisite a 320 mA.
Figura 4.2.64 Curve MTF per il Teflon; immagini acquisite a 200 mA.
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Figura 4.2.65 Curve MTF per il Teflon; immagini acquisite a 40 mA.
Curve MTF relative all’inserto di Delrin:
Figura 4.2.66 Curve MTF per Delrin; immagini acquisite a 320 mA.
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Figura 4.2.67 Curve MTF per il Delrin; immagini acquisite a 200 mA.
Figura 4.2.68 Curve MTF per il Delrin; immagini acquisite a 40 mA.
Curve MTF relative all’inserto di PMP:
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Figura 4.2.69 Curve MTF per il PMP; immagini acquisite a 320 mA.
Figura 4.2.70 Curve MTF per il PMP; immagini acquisite a 200 mA.
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Figura 4.2.71 Curve MTF per il PMP; immagini acquisite a 40 mA.
Curve MTF relative all’inserto di LDPE:
Figura 4.2.72 Curve MTF per il LDPE; immagini acquisite a 320 mA.
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Figura 4.2.73 Curve MTF per il LDPE; immagini acquisite a 200 mA.
Figura 4.2.74 Curve MTF per il LDPE; immagini acquisite a 40 mA.
Curve MTF relative all’inserto di Polistirene:
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Figura 4.2.75 Curve MTF per il Polistirene; immagini acquisite a 320 mA.
Figura 4.2.76 Curve MTF per il Polistirene; immagini acquisite a 200 mA.
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Figura 4.2.77 Curve MTF per il Polistirene; immagini acquisite a 40 mA.
Dalle figure relative ai contrasti di aria e Teflon si può osservare come in tutti i casi
vi sia sovrapposizione delle curve MTF. Questo fatto continua ad essere vero anche
per gli altri contrasti nelle immagini acquisite a 320 mA e 200 mA. Al diminuire del
contrasto però aumentano in modo significativo le differenze tra le curve relative a
ricostruzioni con FBP ed ASIR per le immagini acquisite a 40 mA. In particolare, le
figure (4.2.68), (4.2.71), (4.2.74), (4.2.77) mostrano un progressivo abbassamento
della curva MTF all’aumentare della percentuale di ASIR. Le differenze maggiori
tra le curve MTF si riscontrano per il Polistirene (inserto a minor contrasto) per
immagini ricostruite a 40 mA.
I risultati ottenuti per le curve MTF al variare del contrasto, dei mAs (legati alla
dose) e dell’algoritmo di ricostruzione sono in accordo con quanto presente in lette-
ratura considerando il legame diretto mAs-dose. Nel lavoro di E. Samei et al. [37] si
mostra infatti una dipendenza della MTF dal contrasto e dalla dose per il solo ASIR
al 50%.
L’analisi sistematica di più percentuali di ASIR, la variazione del contrasto in un
ampio range d’interesse clinico e la variazione dei mA, manifesta delle differenze
significative tra le curve MTF relative a ricostruzioni con FBP e quelle relative a
ricostruzioni con ASIR, solamente per alte percentuali di ASIR (60%, 80%, 100%)
e per bassi valori di corrente, interessando oggetti a contrasto medio-basso rispetto
al fondo di PMMA. In questi casi l’algoritmo ASIR offre prestazioni leggermente
inferiori dal punto di vista della risoluzione spaziale. Dai risultati ottenuti si possono
valutare le frequenze spaziali in corrispondenza dei valori di MTF al 50% (MTF50)
ed MTF al 10% (MTF10) della sua ampiezza (corrispondenti a 0.5 e 0.1 nei grafici).
Una stima di questi valori per l’aria (elemento a maggior contrasto intrinseco rispetto
al PMMA) e Polistirene (elemento a minor contrasto intrinseco rispetto al PMMA)
per immagini acquisite a 40 mA è riportata in tabella (4.2.2).
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MTF50 aria Polistirene
FBP 0.35 mm−1 0.35 mm−1
ASIR 20% 0.37 mm−1 0.35 mm−1
ASIR 40% 0.37 mm−1 0.33 mm−1
ASIR 60% 0.37 mm−1 0.30 mm−1
ASIR 80% 0.37 mm−1 0.28 mm−1
ASIR 100% 0.37 mm−1 0.26 mm−1
a)
MTF10 aria Polistirene
FBP 0.76 mm−1 0.76 mm−1
ASIR 20% 0.75 mm−1 0.72 mm−1
ASIR 40% 0.76 mm−1 0.66 mm−1
ASIR 60% 0.75 mm−1 0.64 mm−1
ASIR 80% 0.76 mm−1 0.60 mm−1
ASIR 100% 0.80 mm−1 0.58 mm−1
b)
Tabella 4.2.2 Stime dei valori di frequenza spaziale corrispondenti ad MTF50 (a) ed MTF10 (b); immagini acquisite
a 40 mA.
Sui valori di tabella (4.2.2) è da attribuire un’incertezza derivante in primo luogo
dall’incertezza sui valori delle curve MTF, alla quale si aggiunge l’incertezza derivan-
te dal fatto che i punti delle curve MTF sono uniti tra loro tramite una spezzata e
ciò costituisce un’ulteriore approssimazione. In ogni caso, è evidente come per ASIR
80% ed ASIR 100% si ottengano dei valori nettamente inferiori rispetto alla FBP.
I risultati ottenuti precedentemente nell’analisi di rumore e quelli ottenuti nel-
l’analisi delle curve MTF possono essere letti parallelamente per avere un quadro
più chiaro delle potenzialità e limitazioni dell’algoritmo ASIR. Per una particolare
percentuale di ASIR è infatti possibile valutare, a partire dalle curve MTF viste pre-
cedentemente, quanto sia possibile abbassare il valore della corrente ed al contempo
preservare la risoluzione spaziale rispetto alla ricostruzione con FBP di riferimento.
Dai dati di rumore è possibile inoltre valutare se l’uso di ASIR sotto le condizioni
precedentemente ricavate migliora la qualità dell’immagine (abbassando il rumore
rispetto al valore di riferimento) ed eventualmente in che misura.
Nell’analisi di rumore è stato adoperato un valore massimo di corrente pari a
160 mA, questo valore è stato scelto come riferimento per ricostruzioni con FBP.
Il protocollo adoperato nell’analisi di rumore differisce da quello adoperato nell’a-
nalisi di risoluzione spaziale solamente per le dimensioni dello Scan-FOV (“Large
Body” nel primo caso, “Head” nel secondo) e del Display-FOV. Queste differenze nei
protocolli tuttavia non dovrebbero alterare i risultati, in quanto ci si aspetta che la
riduzione percentuale del rumore nelle immagini ricostruite con ASIR non vari signi-
ficativamente con questi due parametri. Nel seguito sono riportati i grafici relativi al
confronto tra immagini ricostruite con FBP a 160 mA e vari livelli ASIR a diversi va-
lori della corrente. Per chiarezza, dove necessario, si è scelto di fare due grafici per
la stessa percentuale di ASIR, in modo tale da evidenziare il valore di soglia della
corrente in quelle condizioni. Poiché le differenze più significative tra FBP ed ASIR
sono state ottenute nel caso del Polistirene (inserto a minor contrasto intrinseco), si
è ritenuto opportuno sceglierlo come contrasto di riferimento.
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Figura 4.2.78 Confronto tra MTF relative a ricostruzioni con FBP ed ASIR 100% a diversi valori di corrente; curve
relative al Polistirene.
Come si osserva dalla figura (4.2.78), nel caso si utilizzi ASIR al 100%, anche per
il valore di riferimento di corrente (160 mA) si ha una diminuzione della risoluzione
spaziale rispetto a ricostruzioni con FBP.
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Figura 4.2.79 Confronto tra MTF relative a ricostruzioni con FBP ed ASIR 80% a diversi valori di corrente; curve
relative al Polistirene.
Dalla figura (4.2.79) è possibile osservare che nel caso si utilizzi ASIR all’80%
la differenza tra le curve MTF rispetto al riferimento FBP risulta minima fino ad 80
mA. Le curve sono quasi sovrapposte entro le incertezze e questo implica un degrado
non significativo della risoluzione spaziale. Tuttavia se si scende ulteriormente con
la corrente, fino a 40 mA, si osserva una netta differenza con la curva di riferimento
da FBP, come mostrato in figura (4.2.80):
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Figura 4.2.80 Confronto tra MTF relative a ricostruzioni con FBP ed ASIR 80% a diversi valori di corrente; curve
relative al Polistirene.
Per ASIR al 60% la situazione non è molto diversa da ASIR all’80%:
Figura 4.2.81 Confronto tra MTF relative a ricostruzioni con FBP ed ASIR 60% a diversi valori di corrente; curve
relative al Polistirene.
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La figura (4.2.81) mostra una maggiore sovrapposizione delle curve MTF con la
curva di riferimento da FBP. Nel caso in cui si scenda a 40 mA resta tuttavia ancora
marcata (se pure in misura minore rispetto ad ASIR 80%) la differenza tra le MTF:
Figura 4.2.82 Confronto tra MTF relative a ricostruzioni con FBP ed ASIR 60% a diversi valori di corrente; curve
relative al Polistirene.
Se si scende con la percentuale di ASIR, utilizzando ASIR al 40%, è possibile
scendere con i valori di corrente fino a 40 mA, senza perdere in risoluzione spaziale,
come mostrato in figura (4.2.83).
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Figura 4.2.83 Confronto tra MTF relative a ricostruzioni con FBP ed ASIR 40% a diversi valori di corrente; curve
relative al Polistirene.
In figura (4.2.83) si osserva la sovrapposizione entro le incertezze della curva
MTF relativa ad ASIR 40% (per immagini acquisite a 40 mA) e quella di riferimento
relativa ad FBP (per immagini acquisite a 160 mA).
Nella tabella (4.2.3) sono mostrati i dati relativi alla diminuzione o aumento del
rumore rispetto al valore di riferimento (FBP per immagini acquisite a 160 mA). Le
combinazioni scelte “percentuale di ASIR - valore delle corrente” sono basate sui
risultati delle curve MTF sopra analizzate. In particolare il valore di corrente scelto
per una determinata percentuale di ASIR risulta essere quello minimo per il quale si
ha sovrapposizione tra la curva MTF in questione e quella di riferimento. Si ricorda
che i valori stimati derivano da misure effettuate su una ROI centrale con diametro
pari al 30% del diametro del fantoccio nel modulo omogeneo CTP486 del Catphan
504.
variazione di rumore rispetto ad immagini FBP acquisite a 160 mA
ASIR 80% - 80 mA -21.4 %
ASIR 60% - 80 mA -6.6 %
ASIR 40% - 40 mA +53.7 %
Tabella 4.2.3 Variazione del rumore rispetto al riferimento (FBP-160 mA) per diverse percentuali di ASIR e valori di
corrente.
Dalla tabella (4.2.3) si vede come sia l’ASIR all’80% che l’ASIR al 60% riducano il
rumore rispetto al riferimento, anche con un valore di corrente di 80 mA. In questi
casi la risoluzione spaziale è praticamente preservata dall’algoritmo e quindi queste
due percentuali di ASIR sembrerebbero dare i maggiori benefici in queste particolari
condizioni. L’ASIR al 40%, che preserva comunque la risoluzione spaziale anche a
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40 mA, induce però un aumento del rumore nelle immagini e quindi ha prestazioni
nel complesso inferiori rispetto alle altre due percentuali. In conclusione, l’uso del-
l’ASIR all’80% in questa particolare situazione può consentire una diminuzione della
corrente del 50%, diminuendo al contempo il rumore nell’immagine e preservando
la risoluzione spaziale.
Quanto mostrato è solo un esempio per un particolare protocollo scelto e per un
determinato inserto (Polistirene). In ogni caso questa procedura può essere appli-
cata a qualsiasi protocollo al variare dei parametri d’interesse e fornisce indicazio-
ni riguardo la scelta ottimale della percentuale di ASIR, rendendo quantitativo il
compromesso dose-qualità dell’immagine.

Conclusioni
Per la valutazione delle potenzialità e dei limiti dell’algoritmo ASIR è stata necessaria
un’accurata analisi sperimentale. La disponibilità di diverse tipologie di fantocci, la
variazione dei principali parametri di scansione e l’impiego di diverse percentuali
dell’algoritmo ha permesso di indagare diverse situazioni sperimentali vicine alla
pratica clinica, rendendo di utilità pratica questo lavoro.
Nell’analisi di rumore sono state mostrate le potenzialità di ASIR per quanto ri-
guarda la diminuzione del rumore nelle immagini, rispetto all’algoritmo standard
della FBP. Questi risultati possono essere letti in termini di riduzione della dose a
parità o minore rumore nelle immagini. L’analisi spettrale del rumore mostra inol-
tre uno spostamento del picco dello spettro verso le basse frequenze all’aumentare
della percentuale di ASIR adoperata nella ricostruzione. Entrambi gli aspetti (ridu-
zione del rumore e spostamento dello spettro alle basse frequenze spaziali) hanno
un’influenza positiva in termini di qualità dell’immagine. La caratteristica principale
di ASIR emerge però dall’analisi della risoluzione spaziale, senza la quale si avreb-
be una valutazione incompleta a proposito della qualità delle immagini ricostruite
con questo algoritmo. Dall’analisi delle curve MTF emerge nel complesso un quadro
positivo per quanto riguarda l’algoritmo ASIR. Infatti, ad eccezione dei casi a basso
contrasto intrinseco ed a bassi valori di corrente, si può ritenere che l’algoritmo ASIR
non degrada significativamente la risoluzione spaziale rispetto alla FBP.
Le problematiche legate al caso di basso contrasto intrinseco e bassi valori di cor-
rente possono avere un peso maggiore nell’ambito dei programmi di screening. Inol-
tre, la necessità di andare a dosi ultra-basse è correlata all’uso di alte percentuali
di ASIR, per le quali risultano maggiori le differenze delle curve MTF con la MTF
derivante da ricostruzioni FBP. Per questo motivo, appare evidente che in tali cir-
costanze è necessaria un’attenta analisi della qualità delle immagini. All’analisi og-
gettiva sarebbe bene affiancare anche un’analisi soggettiva sistematica da parte dei
medici radiologi in modo da poter valutare da un punto di vista sia quantitativo che
qualitativo la complessa relazione fra la dose e la qualità dell’immagine.
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A.1
Normativa di riferimento per la radioprotezione
Il Decreto Legislativo numero 187 del 2000 è ispirato a tre principi fondamentali:
• il principio di giustificazione asserisce che ogni esposizione deve essere giustifi-
cata, il medico specialista è tenuto a valutare i vantaggi diagnostici o terapeutici
rispetto ai potenziali rischi indotti dalle radiazioni ionizzanti, tenendo in consi-
derazione eventuali metodiche alternative che espongano il paziente in misura
minore;
• il principio di ottimizzazione stabilisce che tutte le dosi dovute ad esposizioni
mediche per scopi diagnostici devono essere mantenute al livello più basso ragio-
nevolmente ottenibile, ottimizzando la procedura e compatibilmente con il rag-
giungimento dell’informazione diagnostica richiesta (principio ALARA, As Low As
Reasonably Attainable). In particolare si evidenzia come la scelta dei parametri di
acquisizione debba tener conto delle caratteristiche del paziente. A questo princi-
pio contribuisce ovviamente la formazione del personale (medici radiologi e nu-
cleari, fisici sanitari e tecnici di radiologia) interessato. Il principio di ottimizzazio-
ne riguarda anche la scelta delle attrezzature e la produzione di un’informazione
diagnostica adeguata, mettendo in luce la buona pratica di acquisire solo la quan-
tità strettamente necessaria di immagini per la soluzione del quesito, le quali non
devono necessariamente apparire “belle”;
• principio di limitazione, importante perché stabilisce i livelli diagnostici di riferi-
mento (LDR) secondo le linee-guida dell’Allegato II del D.Lgs. 26/5/2008 n.187. I
LDR rappresentano valori di grandezze facilmente misurabili o calcolabili tipiche
per ogni procedura radiodiagnostica (nel caso della TC si ha il Computed Tomo-
graphy Dose Index,CTDIw, ed il Dose-Length Product, DLP), ma non indicano la
dose ideale o suggerita per una particolare applicazione, infatti, se correttamente
giustificata, una procedura che superi i LDR non è considerata un caso di com-
portamento inadeguato. In linea di principio però i LDR non dovrebbero essere
superati per procedure standard.
Nel Decreto Legislativo si evidenzia inoltre la necessità di dotare le apparecchiature
per radiodiagnostica di nuova installazione di un dispositivo che informi il medico
specialista “circa la quantità di radiazioni ionizzanti prodotte dall’attrezzatura nel
corso della procedura radiologica” (D.Lgs. 26/5/2008 n.187, Art. comma 8). Viene
posta anche particolare attenzione nella ridefinizione dei criteri di accettabilità delle
apparecchiature radiologiche.
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Per quanto riguarda i LDR occorre però tener presente che ormai sono inadeguati
a descrivere l’esposizione dei pazienti sottoposti ad esami diagnostici, essendo stati
stabiliti su indagini svolte alla fine degli anni ’80. Si rende perciò necessaria una loro
revisione.
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A.2
Radiazioni ionizzanti e grandezze dosimetriche
Interazione delle radiazioni ionizzanti con la materia
Le modalità d’interazione delle radiazioni ionizzanti con un mezzo sono diverse e
dipendono in primo luogo dal tipo e dall’energia della radiazione, oltre che dalle
caratteristiche del mezzo.
Per descrivere l’interazione con la materia è bene classificare le radiazioni ioniz-
zanti in due tipologie: radiazioni direttamente ionizzanti e radiazioni indirettamente
ionizzanti.
Le radiazioni direttamente ionizzanti comprendono le particelle cariche (elettro-
ni, protoni, ioni ecc.), infatti esse ionizzano in modo diretto la materia attraver-
so le interazioni coulombiane che avvengono lungo tutto il precorso nel mezzo
considerato.
Le radiazioni indirettamente ionizzanti sono costituite da particelle neutre (foto-
ni, neutroni ecc.) e causano ionizzazione in modo indiretto attraverso le particelle
cariche liberate a seguito dell’interazione con il mezzo (particelle cariche seconda-
rie). Ad esempio un fotone che interagisce in un mezzo mediante l’assorbimento
fotoelettrico libera un singolo foto-elettrone il quale darà luogo a sua volta a ioniz-
zazione nel mezzo in misura molto maggiore rispetto al singolo evento di ionizza-
zione dell’interazione diretta fotone-mezzo. Da questo si capisce il perché del nome
“indirettamente ionizzanti”.
La distinzione tra particelle cariche e neutre risulta quindi essenziale, infatti men-
tre le particelle cariche interagiscono sempre con il mezzo che incontrano (essendo
cariche appunto sicuramente sentiranno il campo di forza coulombiano generato da
elettroni e nuclei del mezzo), le particelle neutre possono interagire o non interagire
con il mezzo, la loro interazione è dunque di natura stocastica.
Per valutare quantitativamente la variazione di alcune caratteristiche del fascio
di radiazione che interagisce con un mezzo è necessario introdurre i coefficienti di
interazione, che evidentemente saranno diversi a seconda della tipologia di radia-
zione. Nel seguito non parleremo dei coefficienti di interazione per neutroni perché
ciò esula dal campo di applicazione delle metodiche che analizzeremo.
Interazioni dei fotoni con la materia
Il fenomeno che caratterizza il passaggio di un fascio di fotoni attraverso un mezzo è
l’attenuazione del fascio, ossia la riduzione del numero medio di particelle nell’attra-
versare il materiale. I processi implicati nell’interazione comprendono assorbimento
(effetto fotoelettrico e produzione di coppie) e diffusione (scattering Compton e
scattering coerente o Rayleigh). Entrambi i tipi di processo causano la rimozione
del fotone interagente dal fascio primario incidente nel mezzo, per cui un fotone
che attraversa un mezzo può interagire ed essere rimosso dal fascio primario oppure
passare indisturbato attraverso il mezzo.
Per quanto detto appare opportuno definire come coefficiente d’interazione prin-
cipale il coefficiente d’attenuazione lineare µ come la probabilità che un fotone
del fascio considerato abbia una interazione nell’unità di spessore del materiale. Se
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consideriamo uno spessore dl allora la probabilità che il fotone interagisca in dl sarà
semplicemente µ·dl. Per un fascio di fotoni si può definire la fluenza del fascio Φ
rispetto ad un punto arbitrario P come il rapporto tra il numero di particelle (dN)
incidenti ortogonalmente ad una sezione massima (dS) di una sfera centrata in P e
la sezione dS. Considerando l’intero fascio di fotoni che attraversa il mezzo si avrà
che la fluenza del fascio Φ subirà una variazione pari a dΦ = −µΦ · dl. Ne segue che
µ = − 1
Φ
dΦ
dl
(A.2.1)
Dalla relazione (A.2.1) si ricava inoltre la nota legge di attenuazione per un fascio
di fotoni mono-energetici che attraversano un mezzo spesso “l”: Φ(l) = Φ0e
−µl.
Quanto detto vale solo per fascio monocromatico, nel caso di fascio policromatico
occorre tener conto della distribuzione energetica dei fotoni e quindi la relazione per
la fluenza di fotoni diviene: Φ(l) =
´ Emax
0
ΦEe
−µ(E)ldE [1].
Il coefficiente µ può essere messo in relazione con la sezione d’urto totale d’inte-
razione (σ)1: µ = Nv · σ , in cui Nv rappresenta il numero di centri d’interazione per
unità di volume. Inoltre è utile ricordare che µ è l’inverso del libero cammino medio
λ, ossia la distanza media percorsa da una particella fra due interazioni successive.
Data la diversità dei processi coinvolti il coefficiente d’attenuazione lineare può
essere scomposto in una somma che evidenzia i vari contributi (assorbimento fotoe-
lettrico, diffusione Compton, diffusione Rayleigh, produzione di coppie elettrone-
positrone):
µ = µf + µC + µR + µe+e− (A.2.2)
Ogni contributo al coefficiente µ è proporzionale alla rispettiva sezione d’urto per
l’effetto considerato. Introducendo il numero d’Avogadro (NA) si ha:
µ
ρ
=
NA
A
σ (A.2.3)
in cui A rappresenta il numero di massa atomica e σ la sezione d’urto atomica. Il
rapporto µ
ρ
è detto coefficiente d’interazione massico, è proporzionale alla sezio-
ne d’urto ed è il coefficiente che tipicamente si trova tabulato per i vari materiali.
Poiché materiali con stessa struttura chimica possono avere differenti densità, que-
sto richiederebbe una tabulazione di µ in funzione di ρ, mentre è sicuramente più
pratica un’unica tabulazione di µ
ρ
.
1 A tal proposito è utile ricordare che i centri d’interazione del materiale sono in questo caso gli atomi stessi del
materiale, in quanto i vari processi interattivi interessano elettroni legati agli atomi.
Appendice 185
Figura A.2.1 Esempio di coefficiente di attenuazione massico per l’acqua e per l’osso. Immagini tratte da [IV].
Per avere un quadro di massima dei processi dominanti l’interazione dei fotoni
con un certo materiale ad una certa energia è bene ricordare che le sezioni d’urto
hanno questi andamenti:
σf ∝ Z
4
(hν)3
σC ∝ Z(hν) σR ∝
Z2.5
(hν)2
σe+e− ∝ Z2 ln(hν)
in cui Z è il numero atomico ed hν l’energia del fotone.
Oltre all’attenuazione del fascio fotonico, in ambito dosimetrico si è interessati a
conoscere quanta energia è stata trasferita dalla radiazione al mezzo in cui ha inte-
ragito. Si definisce per questo il coefficiente di trasferimento di energia, definito
(per fascio mono-energetico) come:
µtr =
1
E
dEtr
dl
(A.2.4)
in cui E denota l’energia del fascio, dEtr
dl
è l’energia trasferita come energia cine-
tica alle particelle cariche secondarie, dalla radiazione indirettamente ionizzante,
nell’attraversare uno spessore dl del mezzo.
Come fatto precedentemente è possibile evidenziare i vari contributi che concor-
rono al trasferimento di energia:
µtr = µtr,f + µtr,C + µtr,e+e− (A.2.5)
in cui non vi è contributo dallo scattering coerente dato che in tal caso non vi è
cessione di energia. Queste componenti di µtr possono essere messe in relazione con
le corrispondenti componenti di µ in modo semplice:
µtr,f = µf
(
1− δ
hν
)
µtr,C = µC
Ee
hν
µtr,e+e− = µe+e−
(
1− 2m0c
2
hν
)
dove δ è l’energia di legame relativa all’orbitale dell’elettrone coinvolto nell’as-
sorbimento fotoelettrico, Ee è l’energia cinetica dell’elettrone liberato dal fotone in-
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cidente per effetto Compton, mentre 2m0c2 è l’energia necessaria per creare una
coppia elettrone-positrone a seguito dell’annichilazione di un fotone.
Come vedremo una tipologia di interazione delle particelle cariche con la materia
è quella che comporta un’emissione radiativa. Sappiamo però che un fotone potreb-
be attraversare un certo spessore di materiale senza interagire e questo comporta
la possibilità che localmente l’energia trasferita al mezzo non sia uguale all’ener-
gia effettivamente assorbita dal mezzo. Per questo motivo è necessario introdurre il
coefficiente di assorbimento di energia µass:
µass = µtr(1− g) (A.2.6)
in cui evidentemente “g” rappresenta la frazione media di energia cinetica che
le particelle cariche secondarie (liberate dall’interazione di un fotone con il mez-
zo) convertono in emissione radiativa. A tal proposito andiamo ora a trattare i
coefficienti d’interazione delle particelle cariche.
Coefficienti d’interazione per le particelle cariche
Come detto in precedenza le particelle cariche interagiscono sempre con il mezzo,
quindi ciò che caratterizza l’interazione non è la diminuzione del numero di particel-
le del fascio ma la costante riduzione di energia nell’attraversare il mezzo. La perdi-
ta di energia avviene principalmente attraverso interazioni coulombiane (collisioni
anelastiche) con gli elettroni atomici e con i nuclei del mezzo.
La grandezza che si definisce per descrivere le interazioni a proposito è il potere
frenante:
S =
dE
dl
(A.2.7)
che rappresenta appunto la perdita media di energia di una particella carica che
attraversa uno spessore dl del mezzo considerato.
La perdita di energia della particella carica incidente varia in funzione della
distanza tra la traiettoria dell’elettrone ed il nucleo (con gli elettroni atomici).
Figura A.2.2 Schema delle interazioni tra un elettrone ed un atomo al variare del parametro d’impatto. Immagine
tratta da [1].
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Sulla base della classica definizione del parametro d’impatto (b) e del raggio
atomico (a) si possono distinguere i casi (vedi figura (A.2.2)):
• collisioni morbide, in cui b > a, in tal caso si ha una modesta perdita di energia
nelle interazioni, dando luogo a ionizzazioni di bassa energia ed eccitazioni de-
gli elettroni atomici (la cui diseccitazione dà origine ad emissione di radiazione
caratteristica o elettroni Auger);
• collisioni dure, in cui b∼a, in questi casi la particella carica primaria può interagire
con un singolo elettrone atomico trasferendo una frazione anche considerevole
della propria energia. L’elettrone avrà un’energia molto più elevata rispetto al
caso precedente, è chiamato “raggio δ”, ed a sua volta è in grado di ionizzare la
materia;
• produzione di bremsstrahlung, in cui b < a, la particella carica interagisce con il
campo coulombiano del nucleo subendo una deviazione che nei casi d’interazione
anelastica può comportare una notevole perdita di energia per emissione radia-
tiva per frenamento (bremmstrahlung). Questa situazione interessa quasi esclu-
sivamente particelle cariche “leggere”, come ad esempio gli elettroni, mentre è
praticamente trascurabile per particelle cariche “pesanti” (protoni, ioni).
Per quanto detto possiamo scomporre il potere frenante in una componente “col-
lisionale”, che fa riferimento alle prime due situazioni analizzate ed una com-
ponente “radiativa”, in cui si valuta l’energia persa per emissione di radiazione:
S = Scoll + Srad.
Le espressioni formali dei poteri frenanti per gli elettroni/positroni sono diver-
se da quelle per le particelle cariche pesanti a causa di vari effetti e del fatto che
l’espressione per gli elettroni/positroni deve essere relativistica anche ad energie re-
lativamente basse.
Analizziamo ora il potere frenante massico per gli elettroni/positroni. L’espressio-
ne per la componente “collisionale” è:
(
S
ρ
)
e,coll
=
[
4pir20m0c
2
u
Z
A
1
β2
] [
ln
(
T
I2
)
+ ln (1 + τ) + F±(τ)− δ
]
(A.2.8)
in cui nel primo fattore r0 è il raggio classico dell’elettrone, m0 è la sua massa
a riposo, c è la velocità della luce nel vuoto, Z ed A sono il numero atomico ed il
numero di massa mentre u è l’unità di massa atomica e β = v
c
; nel secondo fattore
T è l’energia cinetica dell’elettrone, I è l’energia media di eccitazione del mezzo
considerato (calcolata come media dei potenziali di eccitazione e ionizzazione degli
atomi del mezzo), τ = T
m0c2
, F±(τ) è una funzione di T che assume valore differente
a seconda che la particella sia elettrone o positrone ed infine δ è un termine di
correzione chiamato “fattore densità”.
La dipendenza dell’espressione (A.2.8) dal mezzo appare nel rapporto Z
A
in ma-
niera assai modesta, tale rapporto infatti può essere considerato circa costante (pari
a 0.5), mentre non si può trascurare la dipendenza da I che dipende dallo Z del ma-
teriale ed il suo calcolo è spesso fonte di incertezza. L’ultimo termine che è legato al
mezzo considerato è il fattore δ che tiene conto dell’effetto di polarizzazione dovuto
all’alterazione della simmetria della distribuzione di cariche al passaggio della par-
ticella. Questo effetto è tanto più marcato quanto maggiore è la densità del mezzo,
da cui il nome di “effetto densità”. La polarizzazione indotta comporta un effetto
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di schermo sulle cariche maggiormente distanti dalla traiettoria della particella che
causa interazioni coulombiane meno intense e quindi una diminuzione del potere
frenante (da cui il segno -).
Gli altri termini presenti nella relazione (A.2.8) dipendono dall’energia cinetica
T della particella. In particolare nel primo membro si osserva una dipendenza dal-
l’inverso del quadrato della velocità, questo termine è rilevante sopratutto a basse
energie, mentre ad alte energie contano maggiormente i termini del secondo mem-
bro. Nel complesso l’andamento in funzione dell’energia è decrescente alle basse
energie per poi crescere debolmente alle alte energie.
Figura A.2.3 Potere frenante massico elettronico (componente collisionale) per diversi tipi di materiali. Immagine
tratta da [V].
Per la componente “radiativa” si ha invece:(
S
ρ
)
e,rad
=
α
uA
[
Ze2
m0c2
]2 [
T +m0c
2
] · f(T ) (A.2.9)
in cui compaiono le grandezze definite precedentemente, mentre α è la costan-
te di struttura fine ed f (T ) è una debole funzione dell’energia (il cui valore varia
tipicamente tra 5 e 15 per T che varia tra 0.5 e 100 MeV).
In tal caso la dipendenza dal mezzo è più marcata, infatti nel complesso si ha il
rapporto Z
2
A
∼ Z. In modo analogo si osserva una dipendenza circa lineare da T.
Un fatto molto importante è che si ha la dipendenza dall’inverso del quadrato della
massa della particella, m0. L’espressione (A.2.9) è valida anche per particelle cariche
pesanti con la sostituzione m0 → M e e → ze in cui M è la massa della particella
incidente e “ze” è la sua carica. Si può comprendere come la dipendenza dall’inverso
del quadrato della massa implichi che le particelle cariche pesanti siano inibite nel
processo di emissione per radiazione (a meno di energie particolarmente elevate).
Quindi nei range energetici diagnostici è comune accettare il fatto che particelle
cariche pesanti non irraggino.
Passiamo ora ad analizzare l’espressione del potere frenante per particelle cariche
pesanti, di cui trattiamo, per i motivi esposti, solamente la componente collisionale.
Il potere frenante risulta:(
S
ρ
)
pcp,coll
=
4pir20m0c
2
u
Z
A
z2
β2
L(β) (A.2.10)
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in cui le grandezze che compaiono sono state definite in precedenza, mentre il
termine L(β) ha questa espressione:
L(β) = L0(β) + zL1(β) + z
2L2(β)
Molto spesso si approssima la relazione considerando solamente il primo termine
L0(β) :
L0(β) =
[
ln
(
2m0c
2β2
1− β2
)
− β2 − ln(I)− δ
2
− C
Z
]
(A.2.11)
Dalla (A.2.10) si osserva che vi è una forte dipendenza dalla carica della particella
(z2) e dunque il primo termine del potere frenante diventa determinante quando le
particelle cariche pesanti sono ioni.
Importante risulta inoltre la dipendenza dall’inverso del quadrato della velocità.
Questa dipendenza fa aumentare notevolmente il potere frenante al diminuire del-
l’energia, mentre il termine L(β) è più importante ad alte energie. Tutto ciò dà luogo
al “picco di Bragg”: a velocità abbastanza basse, come quelle di fine percorso di una
particella carica in un mezzo, si ha un forte incremento del potere frenante massico
lungo la traccia della particella. Nel caso elettronico il picco di Bragg non è visibi-
le, infatti sebbene a fine percorso anche gli elettroni hanno energie cinetiche basse
e la dipendenza dalla velocità è la stessa, questi vengono diffusi ad angoli sempre
maggiori al decrescere dell’energia essendo la loro massa molto minore di quella di
uno ione (o di un protone), quindi la perdita di energia a fine percorso si verifica
solamente in minima parte lungo la traiettoria originaria del fascio incidente, inoltre
la velocità degli elettroni è comunque sempre abbastanza elevata rispetto a quella
degli ioni.
Figura A.2.4 Esempio picco di Bragg per particelle alfa.
Nel fattore L0(β) appaiono i termini riguardanti l’effetto densità (δ) e l’energia
media di eccitazione (I) già discussi in precedenza, mentre il termine C
Z
non era
presente nell’espressione per gli elettroni. Quest’ultimo termine tiene conto del così
detto “effetto shell”, le relazioni viste sono derivate infatti attraverso un modello che
considera una particella incidente su un bersaglio fermo. Nel caso in cui le particelle
siano elettroni (o positroni) questa approssimazione è giustificata senza dover ricor-
rere a termini correttivi, infatti la velocità delle particelle incidenti in tal caso sarà
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molto maggiore rispetto alla velocità degli elettroni atomici (bersaglio). Tale condi-
zione però non è in genere verificata per particelle cariche pesanti, le cui velocità
sono modeste, per cui si ha la necessità di una correzione all’espressione del potere
frenante.
In precedenza abbiamo discusso come la tipologia delle interazioni tra particelle
cariche ed un atomo bersaglio porti alla naturale suddivisione del potere frenante
in una componente collisionale ed una componente radiativa. Quando si vogliono
valutare gli effetti che un fascio di radiazione può avere su un mezzo biologico si è
interessati all’energia rilasciata dalla radiazione localmente, ossia in un volume ab-
bastanza ristretto del mezzo. Per questo motivo occorre fare una ulteriore riflessione
considerando la componente collisionale del potere frenante.
Come discusso nel caso delle “collisioni dure” tra particella ed atomo bersaglio
possono originarsi elettroni sufficientemente energetici, i raggi δ, che a loro vol-
ta sono in grado di ionizzare. Tipicamente, data la loro energia, i raggi δ possono
depositare la loro energia in regioni relativamente distanti dalla zona considerata.
Per questo motivo, nel caso in cui ci sia una produzione di raggi δ, l’energia persa
dalle particelle cariche del fascio primario in un certo volume d’interesse non corri-
sponde necessariamente all’energia effettivamente depositata in quel volume (ossia
assorbita dal mezzo).
Si definisce perciò una grandezza chiamata potere frenante ristretto che tiene
conto di quanta energia persa dalle particelle incidenti è effettivamente depositata
in un certo volume d’interesse. Il potere frenante ristretto è chiamato anche trasfe-
rimento lineare di energia (LET, acronimo di “Linear Energy Transfer”) e ciò sta ad
indicare che l’energia viene trasferita dalle particelle al mezzo attraverso numerose
interazioni che danno luogo a piccole perdite di energia delle particelle primarie.
Figura A.2.5 Immagine di una camera a nebbia in cui si evidenziano le tracce degli elettroni. La freccia rossa mostra
la produzione di un raggio delta. Immagine tratta da www.cloudylabs.fr e modificata.
Il LET è definito come segue:
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L4 =
dE4
dl
(A.2.12)
in cui dE4è l’energia media persa dalle particelle cariche nel tratto dl senza consi-
derare gli eventi che hanno dato luogo ad una perdita di energia superiore al valore
“soglia” 4 (quindi sostanzialmente non sono considerati i raggi δ, supponendo che
questi abbiano energie > 4).
Oltre all’energia persa e depositata dalle particelle cariche nel mezzo, per molte-
plici applicazioni è necessario capire quanto le particelle cariche possano penetrare
attraverso il mezzo stesso. Anche in questo caso è necessario distinguere tra elet-
troni (positroni) e particelle cariche pesanti, infatti la differenza notevole di massa
implica che nel caso degli elettroni il loro percorso attraverso il mezzo, a causa delle
interazioni, sia piuttosto tortuoso e può variare in maniera significativa da particella
a particella. Per le particelle cariche pesanti le deviazioni di traiettoria sono meno
pronunciate. In ogni caso il percorso di una particella non corrisponderà mai alla
profondità di penetrazione.
Per quanto riguarda gli elettroni anche se la variabilità dei percorsi delle singole
particelle è elevata, si può definire un valor medio attorno al quale sono distribuite
le lunghezze dei singoli percorsi, questo valor medio è noto come range (R) delle
particelle cariche.
Poiché l’interesse è sulla profondità di penetrazione la quantità reale d’interesse
è il range proiettato, che sarebbe la proiezione del percorso della particella lungo
l’asse individuata dalla propagazione del fascio incidente. Il range ed il range proiet-
tato di norma non sono misurabili e per questo motivo si definiscono delle quantità
ad essi vicine: il range CSDA (da “Continuous Slowing Down Approximation”) ed il
range estrapolato.
Il range CSDA si calcola a partire dal potere frenante in tal modo:
RCSDA =
ˆ Emax
0
(
dE
dl
)−1
dE (A.2.13)
in cui Emax denota la massima energia delle particelle incidenti. Il termine CSDA
si riferisce al fatto che si considera una perdita continua di energia (e conseguente
rallentamento della particella). Le discrepanze tra il range ed il range CSDA sono
dovute principalmente alla produzione di raggi δ, ossia al fatto che occasionalmente
si possono verificare perdite considerevoli di energia. Nel caso delle particelle cariche
pesanti tali discrepanze possono considerarsi trascurabili. In ogni caso anche per gli
elettroni nella pratica il range CSDA è utilizzato come stima del range.
Il range estrapolato è solitamente utilizzato come stima della penetrazione quan-
do si prende in considerazione la diminuzione del numero di particelle del fascio
in funzione dello spessore di materiale attraversato. La definizione varia a seconda
che si tratti di elettroni (positroni) o particelle cariche pesanti. Infatti gli elettroni
(positroni) possono produrre radiazione per frenamento la quale penetra oltre la
massima profondità di penetrazione degli elettroni primari. Tali fotoni inoltre gene-
rano elettroni secondari che modificano il tratto finale della curva di variazione del
numero di particelle in funzione dello spessore di materiale. Ciò non accade per le
particelle cariche pesanti. Le tipiche curve di variazione del numero (n) di elettroni
(positroni) e particelle cariche pesanti in funzione della profondità sono riportate di
seguito in figura (A.2.6):
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Figura A.2.6 Variazione del numero di: a) particelle cariche pesanti, b) particelle cariche leggere, in funzione dello
spessore di materiale; la figura mostra schematicamente la definizione del range estrapolato nei due casi. Immagine
tratta da [1].
Come si osserva in figura (A.2.6) il range estrapolato per le particelle cariche pe-
santi è definito semplicemente come la profondità corrispondente all’intersezione
della tangente al tratto lineare della curva con l’asse delle ascisse. Per le particelle
cariche leggere, per tener conto del fenomeno descritto in precedenza, il range estra-
polato è definito come la profondità corrispondente all’intersezione della tangente
al tratto lineare della curva con la linea di “fondo” con cui la curva tende a 0 lungo
l’asse delle ascisse.
Infine un altro coefficiente d’interazione molto importante è l’energia media per
creare una coppia di ioni in un gas w2. La sua importanza risiede nel fatto che
in un gas si ha sempre diretta proporzionalità tra il numero medio di coppie di ioni
(N¯) prodotte e l’energia persa dalle particelle cariche (primarie o secondarie nel
caso in cui si abbia inizialmente un fascio di radiazione indirettamente ionizzante)
nell’attraversare il gas stesso (4E). Questo implica che, nonostante si abbiano anche
altri processi oltre la ionizzazione, conoscendo il rapporto tra 4E ed N¯ , si possa
agevolmente ricavare l’energia persa nel gas 4E attraverso una misura di N¯ (ad
esempio tramite misure di carica con camere a ionizzazione). Si definisce quindi la
quantità:
w =
4E
N¯
(A.2.14)
che dipende dal tipo di particella e dal tipo di gas.
Come si evince dalla varietà dei processi coinvolti nell’interazione tra le radiazio-
ni ionizzanti e la materia non è pensabile di poter collegare direttamente eventuali
effetti biologici su esseri viventi con i processi fisici appena descritti. La breve trat-
tazione fin qui esposta è del tutto generale e non tiene in considerazione l’aspetto
principale della possibilità di reazione ad un eventuale danno subito. E’ necessario
perciò affrontare il problema dei danni biologici che possono essere causati, senza
dimenticare che questo tema presenta ancora, in diverse situazioni, molte incertezze.
2 Non bisogna confondere questa grandezza con il potenziale di ionizzazione: le due quantità possono differire anche
per un ordine di grandezza a favore di w. Bisogna ricordare infatti che oltre alla ionizzazione intervengono altri processi
di dissipazione di energia, come ad esempio le eccitazioni elettroniche.
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Dalla dose assorbita alle grandezze dosimetriche radioprotezionistiche
La dose assorbita
L’obiettivo della dosimetria è quello di determinare l’energia che la radiazione io-
nizzante rilascia nel mezzo d’interazione. Come specificato precedentemente le in-
terazioni dei raggi X (che è il tipo di radiazione ionizzante adoperata in TC) con
la materia sono di tipo stocastico, per le esigenze pratiche però si rende necessa-
ria la definizione di grandezze non stocastiche direttamente correlabili all’energia
rilasciata nel mezzo.
La grandezza primaria d’interesse dosimetrico è l’energia depositata nel mezzo
(ε) definita come:
ε = Rin −Rext +Q (A.2.15)
dove Rin è la somma dell’energia cinetica di tutte le particelle ionizzanti entranti
in un volume V considerato, Rext la somma dell’energia cinetica di tutte le particel-
le ionizzanti uscenti dal volume V e Q è un fattore energetico che tiene conto di
eventuali variazioni delle energie a riposo (delle particelle coinvolte e del nucleo)3.
La grandezza ε così definita è dipendente dal volume scelto V ed è per sua natura
stocastica, dato che in ogni singola interazione la radiazione può perdere una par-
te o la totalità della sua energia (e ciò è vero sia per radiazione direttamente che
indirettamente ionizzante).
Una grandezza più significativa, indipendente dalle dimensioni del volume di
riferimento, è l’energia specifica (z) :
z =
ε
m
(A.2.16)
dove m è la massa del volume considerato. Tale grandezza è ancora stocastica.
Tuttavia all’aumentare della massa la variabilità di z diminuisce, infatti per masse
sempre più grandi aumenterà il numero di interazioni della radiazione con il mezzo
considerato e le fluttuazioni di energia rilasciata in esso diminuiscono. Si può quindi
parlare di valor medio e statisticamente costante della variabile z (z) ossia l’energia
specifica media che sarà una grandezza non stocastica ed indipendente da m.
La definizione di z ci consente di definire la dose assorbita (D) in un elemento di
massa dm del mezzo considerato:
D = lim
m→0
z =
dε
dm
(A.2.17)
la cui unità di misura è il “gray” (Gy) : 1Gy = 1J/kg.
La dose assorbita è la grandezza principale della dosimetria, tuttavia non sempre
è misurabile e per ovviare a ciò occorre definire altre grandezze a partire dalle quali
si può (o per via diretta o indiretta) determinare D.
3 In particolare il valore Q può essere diverso da zero nel caso in cui siano indotte (a seguito dell’interazione delle par-
ticelle ionizzanti con il mezzo) reazioni nucleari, oppure nei processi di annichilazione elettrone-positrone o creazione
di coppie. Quando questo tipo di processi avvengono il valore di Q risulta > 0 se la massa a riposo contenuta in V
diminuisce e < 0 se invece aumenta.
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Il kerma
Per la radiazione indirettamente ionizzante si può definire un’altra grandezza fonda-
mentale, il kerma (k). Il nome è dovuto all’acronimo inglese (kinetic energy released
in matter) ed è definito come:
k =
dεtr
dm
(A.2.18)
dove εtr = Ein − Eext +Q4 è l’energia cinetica media trasferita dalla radiazione al
mezzo (in un certo volume V) e la relazione (A.2.18) è ricavata con un ragionamento
analogo a quello che ha permesso di giungere alla (A.2.17).
Mentre la dose assorbita descritta precedentemente è legata all’energia deposita-
ta nel mezzo, il kerma è legato all’energia trasferita al mezzo. Per radiazioni indi-
rettamente ionizzanti infatti non è detto che la radiazione interagisca nel volume
considerato e di questo occorre tener conto. Nella valutazione di Eext pertanto si
sottintende che non deve essere considerata l’energia di eventuali particelle ioniz-
zanti originate in V (ad esempio per bremsstrahlung) da interazioni delle particelle
particelle cariche secondarie (direttamente ionizzanti).
Quanto detto stabilisce dunque una suddivisione naturale del kerma in una somma
di due termini:
k = kcol + krad (A.2.19)
dove con kcol s’intende il “kerma collisionale”, termine di k corrispondente all’ener-
gia cinetica delle particelle cariche secondarie che non è persa in fenomeni radiativi,
mentre per krad s’intende “kerma radiativo” che tiene conto quindi della perdita di
energia delle particelle cariche secondarie a seguito di processi radiativi.
L’importanza della suddivisione del kerma in collisionale e radiativo risiede nel
fatto che sotto opportune condizioni (di equilibrio delle particelle cariche secondarie,
CPE dall’acronimo inglese) si ha kcol = D nel mezzo considerato [1]. Il kerma è
quindi una grandezza che consente in modo diretto il calcolo della dose assorbita,
in quanto il kerma collisionale può essere valutato attraverso misure di esposizione
(vedi paragrafo successivo).
Una definizione alternativa e più utile (nella pratica) di kerma può essere data
considerando la grandezza fluenza energetica del fascio di radiazione (grandezza
di “campo di radiazione”) Ψ(E) ed il coefficiente di trasferimento di energia µtr [1].
Nel caso semplificato di radiazione mono-energetica si ha:
k = Ψ(E)
(
µtr
ρ
)
(A.2.20)
in cui ρ è la densità del mezzo (considerato omogeneo).
In modo analogo per il kerma collisionale si può avere una definizione che tiene in
considerazione il coefficiente di assorbimento di energia, per fascio mono-energetico
si ha:
kcol = Ψ(E)
(
µass
ρ
)
(A.2.21)
4 Nella definizione Ein rappresenta la somma delle energie della radiazione indirettamente ionizzante entrante nel
volume d’interesse V, mentre Eext è la somma delle energie delle radiazioni indirettamente ionizzanti uscenti da V.
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che per radiazione policromatica diventa:
kcoll =
1
ρ
Emaxˆ
0
ΦE · E · µass(E)dE (A.2.22)
ΦE è la fluenza per unità di energia dell’energia e tiene conto della distribuzione
energetica del fascio.
L’unità di misura del kerma è la stessa della dose assorbita, ossia il gray (Gy).
L’esposizione
Per i fotoni in aria si può definire un’altra grandezza, che consente in opportune
condizioni di risalire alla dose assorbita. L’esposizione (X) di una massa d’aria dm
(contenuta in un volume dV) ad un fascio di fotoni è definita come:
X =
dq
dm
(A.2.23)
in cui dq è la carica totale prodotta dagli elettroni (e positroni) liberati in dm
dai fotoni. La carica dq è quella ottenuta quando tutti gli elettroni liberati in dm
dai fotoni sono completamente arrestati in aria e non include l’eventuale contributo
della carica prodotta dalla radiazione di bremsstrahlung generata in dm (che sareb-
be quindi da denotarsi con il termine di “particelle cariche terziarie”). Osserviamo
che tale definizione tiene in considerazione il fatto che fenomeni radiativi come la
radiazione da frenamento non danno un contributo locale all’energia rilasciata.
L’esposizione si misura in C/kg ed è misurabile direttamente attraverso una
camera a ionizzazione ad “aria libera” [1].
Figura A.2.7 Immagine di una camera ad aria libera. Immagine tratta da [II]. Per dettagli sul funzionamento per
misure dirette di esposizione si rimanda a [1].
Così come fatto per il kerma anche l’esposizione può essere definita attraverso la
fluenza energetica ed il coefficiente di assorbimento:
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X =
( e
W
)
aria
· 1
ρ
Emaxˆ
0
ΦE · E · µass(E)dE =
( e
W
)
aria
kcoll,aria (A.2.24)
in cui W è l’energia media per formare una coppia di ioni5 ed “e” è la carica
elementare.
L’esposizione quindi è legata in modo semplice al kerma collisionale e questo con-
sente di ricavare un utile relazione per la valutazione della dose assorbita in un
mezzo qualunque.
In un mezzo diverso dall’aria (ad esempio un fantoccio per le misure) la dose
assorbita può essere valutata come segue. Supponiamo di poter essere nelle stesse
condizioni di fluenza energetica per il mezzo considerato e per una massa d’aria e
che nel volume considerato siano verificate le condizioni di CPE, per la dose assorbita
vale:
Dmezzo
Daria
CPE
=
kcol,mezzo
kcol,aria
=
(
µass
ρ
)mezzo
aria
(A.2.25)
in cui abbiamo indicato con
(
µass
ρ
)mezzo
aria
il rapporto tra i coefficienti di assorbimen-
to massici del mezzo e dell’aria.
Per quanto detto precedentemente la dose assorbita in aria può essere valutata
attraverso una misura di esposizione:
Daria = kcol,aria = X ·
(
W
e
)
aria
(A.2.26)
da cui, sostituendo in (A.2.25) segue:
Dmezzo = X ·
(
W
e
)
aria
·
(
µass
ρ
)mezzo
aria
(A.2.27)
Tale relazione nasconde tuttavia i problemi legati all’assunzione della stessa fluen-
za energetica per i due materiali considerati (aria e mezzo), tipicamente non si avrà
la medesima esposizione, pertanto la relazione è da ritenersi approssimata.
Grandezze radioprotezionistiche
Le tre grandezze dosimetriche fondamentali viste finora sono quindi legate tra loro
sotto opportune ipotesi e ci consentono di stimare l’energia rilasciata al mezzo dalla
radiazione ionizzante. Tuttavia se si considera come mezzo d’interazione un organo
o un tessuto (mezzo biologico) occorre prestare particolare attenzione a generalizza-
re i risultati appena visti. Gli effetti delle radiazioni ionizzanti su un mezzo biologico
infatti non dipendono solamente dall’entità delle grandezze precedentemente defini-
te, ma si rende necessaria la specificazione della tipologia della radiazione (qualità
della radiazione) e della tipologia di organo/tessuto interessato (radiosensibilità).
Per questo motivo sono definite altre 2 quantità fondamentali.
Definiamo dose equivalente la quantità
5 In aria infatti per via della presenza di elementi elettronegativi come l’ossigeno si formano coppie di ioni piuttosto
che coppie elettrone - ione+.
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HT =
∑
R
wRDT,R (A.2.28)
dove wR è il fattore di peso che tiene conto del tipo di radiazione R, legato al-
la qualità della radiazione [1], mentre DT,R è il valore medio della dose assorbita
dall’organo/tessuto T ad opera della radiazione R. La dose equivalente si misura in
J/kg al quale però viene assegnato un nome speciale (come per il Gy nella dose
assorbita): il sievert (Sv).
Si definisce dose efficace la quantità
E =
∑
T
wTHT (A.2.29)
ossia una somma pesata attraverso i coefficienti wT delle dosi equivalenti nei di-
versi organi T. I coefficienti di peso wT sono legati alla radiosensibilità dell’orga-
no/tessuto in questione (quindi al fatto che l’organo in questione può subire più o
meno danni rispetto ad un altro organo esposto alla stessa radiazione nelle stesse
modalità). Anche la dose efficace è misurata in Sv anche se spesso è adoperata come
unità di misura il rem (100 rem = 1Sv).
La dose efficace e la dose equivalente rappresentano il fine ultimo dell’indagine
radioprotezionistica, in quanto tengono conto non solo della dose assorbita ma an-
che del tipo di radiazione e dell’organo in esame. Bisogna sottolineare il fatto che si
è parlato di “quantità” e non di “grandezza” in quanto per come sono definite non
sono grandezze fisiche misurabili, ma il risultato di una serie di operazioni che coin-
volgono dei coefficienti stimati empiricamente e convenzionalmente (ad esempio la
dose assorbita media).
Danni biologici causati dalle radiazioni ionizzanti
Interazione con tessuti biologici
Attraverso i meccanismi d’interazione visti, le radiazioni ionizzanti sono in grado
di determinare alterazioni alle cellule ed ai tessuti. In particolare il bersaglio più
sensibile è il DNA, elemento che risente in ultima analisi di quasi tutti i processi di
danneggiamento.
In relazione al danno biologico è utile suddividere la radiazione in base al LET
(vedi definizione (A.2.12)). Pur non essendo un coefficiente d’interazione definito
formalmente per radiazione indirettamente ionizzante il LET può comunque carat-
terizzare le particelle cariche secondarie liberate dalla radiazione primaria indiretta-
mente ionizzante. Per cui si considera radiazione ad “alto LET” (particelle α, protoni,
neutroni, ioni) e radiazione a “basso LET” (elettroni, positroni, fotoni). Questa classi-
ficazione è riferita in base alla densità di ionizzazione lungo la traiettoria dei vari tipi
di particelle (e dunque all’energia da esse rilasciata al mezzo localmente). Le radia-
zioni ad alto LET quindi sono quelle che causano danni maggiori al DNA in quanto
un singolo evento ad alta densità di ionizzazione può comportare, come vedremo,
più lesioni vicine tra loro, compromettendo un eventuale riparazione del danno.
L’interazione con il DNA all’interno della cellula può essere classificata come
interazione diretta o indiretta.
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Nel primo caso vengono direttamente coinvolti gli atomi del bersaglio, attraverso
ionizzazioni o eccitazioni. Questo meccanismo d’interazione è quello dominante nel
caso in cui si abbia a che fare con radiazione ad alto LET. L’interazione con gli atomi
del bersaglio dà vita ad una serie di eventi e reazioni che portano alla fine ad un
danno biologico.
Nel caso in cui l’interazione sia di tipo indiretto le particelle inducono la radiolisi
dell’acqua di cui è prevalentemente composta la cellula, causando così la formazione
di radicali liberi, fortemente reattivi, che possono dare il via ad un processo “diffusi-
vo” del danno sino a coinvolgere appunto il DNA. Questo meccanismo d’interazione
è tipico delle particelle a basso LET e quindi si può intuire come probabilmente il
danno maggiore al DNA sia causato da questa tipologia di particelle, dato che il no-
stro organismo è maggiormente composto da acqua. Per quanto riguarda questo tipo
di interazione inoltre possiamo riconoscere diverse fasi in cui il danno si “propaga”
fino al DNA:
• fase fisica, che comporta il trasferimento di energia dalla radiazione al mezzo,
la tipica durata dell’interazione è dell’ordine di 10−15s, per cui è da considerarsi
pressoché istantanea;
• fase fisico-chimica, in cui i processi di eccitazione-ionizzazione portano alla rottura
di legami chimici con conseguente formazione di radicali liberi, responsabili del
danno biologico al DNA;
• fase chimica, i radicali liberi reagiscono con le molecole, questa fase, come pure
la precedente avviene su tempi scala ancora abbastanza brevi dell’ordine di 10−3s;
• fase biologica: a questo livello si esplicano i danni ai tessuti e si osserva il ma-
nifestarsi delle reazioni a livello delle cellule danneggiate nelle fasi precedenti;
la durata può andare dai secondi agli anni. Questa fase quindi determina i tem-
pi di manifestazione clinica dell’eventuale malattia. Il tempo che intercorre tra
l’esposizione alle radiazioni e la rivelazione clinica è detto tempo di latenza. A
tal proposito si possono distinguere effetti immediati ed effetti tardivi, che si
manifestano rispettivamente a distanza di pochi giorni e di mesi od anni. Tutto
ciò è legato non solo alle caratteristiche della radiazione ma anche alla sensibilità
dell’organo a quella tipologia di radiazione (radiosensibilità). Per questo motivo
risulta essenziale la distinzione vista tra particelle ad alto LET e basso LET poiché
l’efficacia biologica6 della radiazione è legata alla densità di ionizzazione lungo la
traccia delle particelle nei tessuti.
6 L’efficacia biologica relativa è definita come RBE = E(D0)rad
E(D0)rif
, ossia è il rapporto fra l’effetto biologico di una data
dose di radiazioni e quello della stessa dose di una radiazione di riferimento (tipicamente raggi X di una data energia).
La RBE mette in luce proprio il fatto che la stessa dose assorbita, dovuta a radiazioni con diverso LET, non produce gli
stessi effetti biologici.
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Figura A.2.8 Esempio curva dose-effetto per particelle alfa e per fotoni. L’effetto biologico delle particelle alfa a parità
di dose (D0) è maggiore rispetto a quello dei fotoni.
A prescindere dal tipo d’interazione (diretta o indiretta) le lesioni indotte al DNA
possono essere di vari tipi:
• rottura singola della catena del DNA
• rottura doppia
• alterazioni delle basi azotate
• distruzione di zuccheri
• formazione di legami incrociati
I danni da radiazioni possono però essere limitati da numerosi meccanismi di ri-
parazione messi in atto dalle cellule stesse. Non sempre ciò può avvenire, come ad
esempio nel caso di doppia rottura del filamento di DNA, inoltre talvolta la riparazio-
ne del DNA è incompleta, causando così l’insorgenza di mutazioni o alterazioni che
culminano con la morte della cellula interessata. Si possono comunque distinguere
3 casi:
• riparazione completa, con il normale ripristino delle attività della cellula interes-
sata, che interessa, fortunatamente, la maggioranza dei casi in cui si ha un danno
al DNA;
• riparazione erronea, porta comunque alla perdita delle funzionalità della cellula,
in particolare la cellula può morire precocemente senza dar luogo al processo di
divisione oppure può morire dopo alcune divisioni. Può inoltre succedere che la
cellula non muoia ma sia soggetta a mutazioni che alterano le sue funzioni;
• non riparazione, che comporta sempre la morte della cellula che può morire nel
giro di poche ore oppure al primo evento di divisione cellulare.
Dopo che un tessuto ha subito un irraggiamento con radiazioni ionizzanti tipicamen-
te si è interessati a conoscere la frazione di cellule sopravvissute che intuitivamente
si riduce con il crescere della dose assorbita dal tessuto. In genere si ha che la radio-
sensibilità delle cellule è direttamente proporzionale alla loro attività riproduttiva e
inversamente proporzionale al loro grado di differenziazione.
L’efficienza con cui un tipo di radiazione induce la morte cellulare può essere
valutata attraverso la costruzione di curve dose-effetto in cui la frazione di cellule
sopravvissute è espressa in funzione della dose assorbita. A tale scopo viene esegui-
to il così detto test clonogenico, che sfrutta la capacità di alcune tipologie di cellule
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(cellule staminali) di originare una colonia di cellule geneticamente identiche (capa-
cità clonogenica). Nell’esperimento un campione di cellule viene seminato su piastra
ad una densità opportuna e messo in condizioni ambientali favorevoli alla crescita
per un periodo di tempo sufficiente alla formazione di colonie. Tipicamente si utiliz-
za un campione poco concentrato in modo tale che ogni colonia osservata discenda
da un’unica cellula. Il campione viene sottoposto ad irraggiamento con radiazione
ionizzante; il rapporto tra il numero di colonie contate e il numero di cellule semi-
nate è quindi indicativo della frazione di cellule che sono sopravvissute e si sono
riprodotte. Per avere una statistica sufficiente è bene che a dosi crescenti di radia-
zione si faccia corrispondere densità crescenti di semina in modo da poter ottenere
mediamente lo stesso numero di cloni attesi per piastra. Definiamo la frazione delle
cellule sopravvissute all’irraggiamento (FS) come:
FS =
numero colonie dopo l′irraggiamento
(numero cellule seminate) · α (A.2.30)
in cui α rappresenta l’efficienza di clonazione del tipo di cellule7. La curva che
rappresenta la FS in funzione della dose ha tipicamente questo tipo di andamenti:
Figura A.2.9 Esempio curva di sopravvivenza per radiazione ad alto LET (“senza spalla”) e basso LET (“con spalla”).
Immagine tratta da [III].
Come mostrato in figura (A.2.9) si osservano due famiglie di curve, una “con spal-
la” ed una “senza spalla”, caratteristiche rispettivamente della radiazione a basso
LET ed alto LET. Questo evidenzia che vi è l’intervento di meccanismi di riparazione
del danno da radiazione e che tali meccanismi sono efficaci a basso LET, mentre per
radiazioni ad alto LET la capacità di recupero del danno è bassa o assente: si hanno
curve di sopravvivenza con andamento lineare (si ricordi che la scala è comunque
semi-logaritmica). Aumentando il LET la pendenza della retta diventa sempre mag-
7 Pur non essendo irraggiate, le cellule non avranno un’efficienza di clonazione pari al 100% per diversi motivi
(l’efficienza può dipendere dalle condizioni di crescita, da stress biomolecolari, ecc.).
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giore e quindi il danno causato implica una bassa sopravvivenza di cellule; anche
a basse dosi in questo caso si hanno danni non riparabili. La pendenza delle cur-
ve è indice anche della radiosensibilità del tessuto in esame, così come la “spalla”:
una spalla ampia indica una capacità di recupero del danno indotto dalle radiazioni,
mentre una spalla stretta indica una limitata capacità di recupero.
Ci sono diversi fattori fisici, chimici e biologici che influenzano in maniera più o
meno incisiva l’effetto della radiazione su un tessuto, determinando così anche la
sopravvivenza cellulare. Oltre alla tipologia di radiazione in funzione del LET, sono
fattori determinanti la presenza o meno di ossigeno e lo stato della vita riproduttiva
delle cellule irraggiate. In presenza di ossigeno (elemento elettronegativo) è favorita
la formazione di radicali liberi, che abbiamo visto essere responsabili del “trasporto”
del danno fino al DNA, per cui gli organi implicati in scambi di ossigeno (ad esempio
i tessuti polmonari) sono maggiormente radio-sensibili.
Esistono diversi modelli matematici che tentano di spiegare il danno subito, a
seguito dell’irraggiamento con radiazione ionizzante, in termini di effetto biologico.
Il modello più adoperato è il così detto modello lineare-quadratico che considera
due parametri (α e β) che riassumono i modelli di bersaglio singolo e bersaglio
multiplo. Il modello parte dall’assunto che il “bersaglio” delle particelle ionizzanti
sia la doppia elica di DNA. I danni (letali) alla doppia elica di DNA possono essere
classificati in due tipi: a “colpo” singolo (danno letale derivante dalla traccia di una
singola particella) e a “colpo” multiplo (ossia danno letale derivante dalle tracce
di due particelle). La probabilità di riscontrare i due casi però dipende dalla dose
e dal tipo di radiazione in modo diverso. Affinché si verifichi un danno letale da
interazione di più eventi sub-letali è necessario che il flusso di particelle, e quindi la
dose, siano elevati, pertanto la probabilità di questo tipo di eventi può essere assunta
quadratica con la dose[6]. Se invece si considera un danno da colpo singolo ogni
particella può danneggiare la cellula in modo letale e questo può essere espresso con
una relazione di linearità con la dose[6]. Poiché eventi stocastici, come quelli appena
discussi, sono descritti dalla distribuzione di Poisson possiamo ricavare l’espressione
di FS:
P (n) =
e−xxn
n!
(A.2.31)
P(n) rappresenta la probabilità che si verifichino “n” eventi dello stesso tipo, cia-
scuno con probabilità “p”, su un totale di N eventi (x = N ·p). Nel nostro caso P(n) è
FS mentre “n” rappresenta il numero di eventi letali. Il caso in cui una cellula soprav-
viva corrisponde ad n=0, mentre la probabilità “p” è la probabilità che si verifichi il
singolo evento (quindi nei due casi sopra menzionati sarà rispettivamente quadrati-
ca con la dose e lineare con la dose). Il valore di FS, considerando separatamente le
due tipologie di eventi sarà dato da:
FSs =e
−αD FSm = e−βD
2
(A.2.32)
I pedici dell’equazione (A.2.32) sono riferiti ai casi di colpo singolo (s) e colpo
multiplo (m), mentre i parametri α e β sono due coefficienti di proporzionalità. Il
rapporto α
β
rappresenta la dose in Gy in cui si osserva uguale letalità per danno
singolo e per somma di danni subletali. ed è caratteristico per ogni popolazione
cellulare. Le due tipologie di eventi possono essere trattate indipendentemente l’una
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dall’altra e pertanto la frazione di cellule sopravvissute che tiene conto di entrambi
gli effetti, per le regole probabilistiche, è semplicemente il prodotto di FSsed FSm:
FS =e−αD−βD
2
(A.2.33)
Possiamo mostrare in un grafico la FS in funzione della dose esplicitando il
modello di colpo singolo e colpo multiplo:
Figura A.2.10 Variazione della frazione sopravvivente in funzione della dose per modello a singolo colpo e a colpo
multiplo. Immagini tratte da [III].
Da quanto detto precedentemente si capisce come il LET della radiazione sia molto
importante. Il coefficiente α è infatti associato ad un singolo evento letale mentre
il coefficiente β è associato a più eventi che concorrono al danno letale e la sua
esistenza indica che esistono processi di riparazione dei danni (“spalla” della curva
mostrata in figura (A.2.9)). La radiazione ad alto LET pertanto, avendo alta densità
di ionizzazione, può indurre più facilmente una doppia rottura del DNA (danno
letale da singolo evento) rispetto a radiazione a basso LET. D’altra parte invece la
radiazione a basso LET tipicamente induce danni sub letali (singole rotture) che
possono essere riparati a meno che non si trovino in stretta vicinanza spaziale (e
cronologica), portando in tal caso ad un danno letale.
In relazione al modello appena visto i tessuti vengono spesso classificati in due
tipologie:
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• tessuti (sani) a risposta tardiva, a bassa attività replicativa (quali il midollo spi-
nale) per i quali il rapporto α
β
varia tipicamente tra i 0.5 e i 6 Gy; in questo caso
si può capire come i danni letali siano prevalentemente dovuti a somma di eventi
sub letali;
• tessuti (sani) a risposta acuta, che sono ad elevata attività replicativa (quali la
cute, le mucose, l’epitelio intestinale, il midollo osseo) e per i quali α
β
assume
valori compresi all’incirca tra 7 e 20 Gy; in tal caso è importante la mortalità per
danno letale singolo.
Effetti clinici
Gli effetti dovuti a radiazioni ionizzanti possono essere suddivisi in due tipi: effetti
deterministici ed effetti stocastici.
I danni deterministici sono generalmente immediati e si manifestano tramite ef-
fetti somatici; tipicamente questa tipologia di effetti richiede il superamento di una
dose soglia, al di sotto della quale appunto l’effetto non compare. I danni determi-
nistici includono eritemi cutanei, necrosi della pelle, opacità del cristallino, sterilità
ed in genere l’individuo che manifesta questi effetti ha subito un’esposizione a dosi
di radiazione abbastanza elevate.
I danni stocastici sono tipicamente tardivi e possono essere somatici, che si mani-
festano tramite tumori, o anche genetici, nei quali è indotta una mutazione genetica
che può essere trasmessa ai figli. Al contrario degli effetti deterministici, gli effetti
stocastici non richiedono il superamento di una dose soglia (possono quindi manife-
starsi, dopo anni o decenni dall’esposizione, anche per basse dosi) e sono aspecifici,
distribuiti in modo casuale tra individui esposti alla stessa dose. La frequenza di tali
effetti è proporzionale alla dose assorbita ma il danno ne è indipendente.
Esiste purtroppo una limitata conoscenza per quanto riguarda: dosi acute non
elevate e non ripetute, dosi acute basse e ripetute occasionalmente, dosi molto basse
ma ripetute regolarmente. Non è chiaro se tra queste tre tipologie di situazioni vi sia
distinzione per quanto concerne gli effetti causati.
Sulla base delle conoscenze dose-effetto ad alte dosi, che indicano una relazio-
ne lineare, in ambito radioprotezionistico si ritiene opportuno osservare i seguenti
principi:
• la relazione dose-effetto è lineare per qualsiasi esposizione, indipendentemente
dalla dose ricevuta, quindi anche alle basse dosi, per le quali non si riescono a
misurare direttamente gli effetti essendo di tipo stocastico. Si ha il così detto “mo-
dello lineare senza soglia”, adottato da tutti gli organismi internazionali per la
radioprotezione;
• tutte le dosi assorbite da un tessuto o un organo sono ritenute additive e quindi
anche un incremento modesto di dose comporta un effetto diverso.
Il fatto che anche bassissime dosi non possano essere trascurate relativamente ad un
eventuale danno biologico evidenzia il problema della dose al paziente in radiodia-
gnostica, mettendo in luce l’importanza di un’appropriata conoscenza e valutazione
delle procedure diagnostiche senza negare i benefici che queste metodiche offrono
se adoperate correttamente. Risalta inoltre il ruolo primario della dosimetria, stru-
mento indispensabile per avere una corretta analisi del rischio a cui il paziente è
sottoposto in seguito ad un esame diagnostico.
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A.3
Sorgenti di raggi X
Il tubo radiogeno
Un tubo a raggi X è costituito da un’ampolla di vetro nella quale è praticato il vuoto,
in cui sono presenti un catodo e un anodo. Il catodo è un filamento metallico che
viene riscaldato e sottoposto ad una differenza di potenziale rispetto all’anodo, che è
invece un elemento metallico abbastanza massiccio ad alto Z (ad esempio Tungsteno
o Molibdeno). Le differenze di potenziale adoperate in radiodiagnostica vanno dai
20 kV ai 150 kV. Ciò richiede quindi che il tubo sia collegato ad un generatore di
alta tensione regolabile. Il riscaldamento del catodo ad oltre 2400 K consente agli
elettroni del materiale di cui è composto di superare l’energia di legame per ecci-
tazione termica, si verifica perciò il processo di emissione termoionica. Gli elettroni
emessi dal catodo vengono accelerati verso l’anodo dalla differenza di potenziale.
L’interazione degli elettroni con il materiale anodico può essere collisionale o per
emissione radiativa. Per quanto riguarda la produzione di raggi X i due fenomeni
principali sono quindi l’emissione di radiazione per frenamento (bremsstralhung) e
l’emissione di raggi X caratteristici.
L’energia cinetica degli elettroni è determinata dal voltaggio applicato tra catodo
ed anodo. In particolare, se esprimiamo l’energia in elettronvolt (eV),1 se la differen-
za di potenziale applicata tra catodo ed anodo è di 20 kV allora la massima energia
degli elettroni sarà 20 keV. Alle energie in gioco il meccanismo principale di intera-
zione degli elettroni con l’anodo è di tipo collisionale. I tubi a raggi X sono sorgenti
altamente inefficienti, infatti circa il 99% dell’energia degli elettroni viene dissipata
in calore, attraverso le collisioni, mentre solo l’1% è convertita in radiazione. Questo
comporta un limite intrinseco e fa sorgere problemi legati al surriscaldamento del
tubo. Il tubo necessita infatti di un sistema di raffreddamento con liquidi refrigeranti.
In figura (A.3.1) mostriamo le componenti principali di un tubo a raggi X:
Figura A.3.1 Rappresentazione schematica di un tubo a raggi X. Immagine tratta da [2].
1 Un eV rappresenta l’energia cinetica che un elettrone acquista se viene accelerato tra due punti i quali sono sottoposti
ad una differenza di potenziale di 1 V.
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Caratteristiche tecniche del tubo radiogeno
Il catodo e l’anodo del tubo si trovano all’interno dell’ampolla di vetro sotto vuoto.
Questa condizione è molto importante in quanto consente di massimizzare il nu-
mero di elettroni che fuoriuscendo dal catodo vengono accelerati verso l’anodo. La
corrente di un tubo a raggi X è proprio la corrente che scorre tra catodo ed anodo e
dipende dalla differenza di potenziale applicata al tubo, come si osserva dalla curva
caratteristica tensione-corrente:
Figura A.3.2 Curva caratteristica di un tubo a raggi X.
L’andamento della curva caratteristica tensione-corrente è circa lineare solo nel
tratto iniziale della curva, questo perché gli elettroni emessi per effetto termoionico
formano una “nuvola di carica” spaziale nei pressi del catodo che impedisce il fluire
della corrente verso l’anodo. In questa circostanza man mano che la tensione au-
menta la corrente anodica aumenta perché sempre più elettroni riescono a superare
la barriera di potenziale creata dalla nuvola spaziale elettronica ed a raggiungere
l’anodo. In tal zona la corrente è limitata dalla carica spaziale e l’andamento della
curva caratteristica è appunto lineare. Aumentando ulteriormente la tensione di ali-
mentazione del tubo sempre più elettroni raggiungono l’anodo fino a raggiungere
un regime di quasi saturazione in cui quasi tutti gli elettroni prodotti per emissione
termoionica raggiungono l’anodo. Un tubo per diagnostica lavora proprio nella zo-
na di quasi saturazione. La corrente del tubo aumenta aumentando la corrente che
scorre nel filamento del catodo ed a tal proposito è necessario un trasformatore che
regola proprio la corrente che scorre nel filamento.
Il tubo radiogeno, come detto, necessita di un alimentatore ad alta tensione. La
tensione che si usa in ingresso è la tensione alternata a 50-60Hz e questo costituireb-
be un problema se i tubi non fossero rettificati. Infatti l’andamento sinusoidale del
voltaggio in ingresso implica che ad ogni semi-periodo l’alimentazione anodo-catodo
si inverte: quello che prima era l’anodo diventa catodo e viceversa. Questo causereb-
be la rottura del tubo in quanto il catodo e l’anodo sono costruiti appositamente per
svolgere ruoli diversi nel meccanismo di produzione di raggi X. La rettificazione della
tensione in ingresso può essere fatta in diversi modi. Il metodo più efficiente è quello
di disporre di un sistema di alimentazione a tre fasi che vengono opportunamente
sfasate (120°) grazie ad un circuito contenente una disposizione particolare di diodi
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rettificanti. Si fa in modo che la tensione risultante (data istante per istante dalla
differenza di potenziale tra anodo e catodo) sia quasi costante. Questo metodo fa si
che la tensione sia sempre positiva e con piccole oscillazioni rispetto alla tensione
massima (dette ripple) che però non influiscono pesantemente sul funzionamento
del tubo. In questo modo si sfrutta un’emissione continua di radiazione. Quando si
parla di tensione del tubo, ci si riferisce normalmente al valore massimo che que-
sta assume (corrispondente ad un picco della semi-onda positiva del voltaggio in
ingresso al tubo), si parla infatti di kilovolts-picco.
Figura A.3.3 Esempio di rettificazione ad onda intera.
La struttura dell’anodo è peculiare e deve consentire di superare il problema del
surriscaldamento e deterioramento a causa delle collisioni degli elettroni con il ma-
teriale di cui è composto. Per questo motivo ormai tutte le macchine TC utilizzano un
anodo rotante, sagomato a tronco di cono con l’asse lungo la direzione di incidenza
degli elettroni, come mostrato in figura (A.3.1). L’anodo viene messo in rotazione
da un motorino ad induzione. Questo consente una dissipazione del calore molto
più efficiente rispetto ad un anodo fisso in quanto gli elettroni incidono sull’anodo
descrivendo una corona circolare anziché una “macchia”, aumentando il tempo di
vita del tubo e migliorando la stabilità delle prestazioni della macchina TC. L’incli-
nazione rispetto alla verticale (θ), tipicamente di 10-15°, è legata alle dimensioni
della macchia focale. Dato lo spessore della corona circolare (S) e la dimensione
caratteristica della macchia focale (d) vale la relazione:
d = S sin θ (A.3.1)
Le dimensioni della macchia focale sono importanti per la qualità dell’immagine
che si vuole ottenere: minore è la macchia focale e migliore potrà essere la risolu-
zione spaziale delle immagini. Esistono anche tubi che hanno doppia macchia fo-
cale. Questi hanno una sagomatura che, a seconda di come vengono focalizzati gli
elettroni, fa in modo che la macchia focale sia diversa.
Il filamento del catodo è invece posto in una superficie a forma di coppa che si
trova a potenziale maggiormente negativo rispetto al filamento stesso. L’emissione
termoionica infatti può avvenire anche in direzione opposta all’anodo, una diffe-
renza di potenziale negativa tra coppa del catodo e filamento fa si che gli elettroni
vengano comunque indirizzati verso l’anodo.
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Spettro dei raggi X e caratteristiche della radiazione emessa
Per spettro di raggi X s’intende la distribuzione in energia del numero di fotoni emes-
si o dell’intensità della radiazione2. Il tipico spettro dei fotoni prodotti da un tubo
radiogeno ha questa forma:
Figura A.3.4 Spettro del tubo a raggi X per diversi valori del voltaggio del tubo. Immagine tratta da [2] e modificata.
In figura (A.3.4) si vede come lo spettro si estenda entro un certo range di ener-
gie, partendo da un certo valore minimo che non è mai zero (tipicamente è qualche
decina di keV), fino al massimo (il così detto “end point”), che è l’energia cineti-
ca massima degli elettroni per un dato valore della tensione di picco. Lo spettro è
caratterizzato da una struttura continua, derivante dall’emissione bremsstrahlung,
alla quale si vedono sovrapposte delle linee “monocromatiche”, derivanti dai raggi
X emessi per diseccitazione atomica e quindi caratteristici del particolare materiale
di cui è composto l’anodo. Per capire come mai lo spettro ha l’andamento mostrato
in figura (A.3.4) consideriamo il processo di bremsstrahlung che deriva dall’intera-
zione degli elettroni con un anodo idealmente “sottile”, ossia di spessore tale che gli
elettroni in media possono avere una singola collisione nel bersaglio. In queste con-
dizioni ci si aspetta uno spettro che va da zero all’end point (E0) con distribuzione
costante della radiazione emessa (proprio per il fatto che l’interazione tra elettroni
e materiale anodico avviene in media attraverso una singola collisione e che in ogni
interazione che da luogo a bremsstrahlung l’elettrone può trasferire tutta o parte
della propria energia al fotone emesso). Lo spettro che si osserverebbe è dunque a
“gradino” (figura(A.3.5)).
2 L’intensità di un fascio di fotoni è definita dalla relazione: I =
∑
i NiEi
S·t in cui Ni rappresenta il numero di fotoni
aventi energia Ei, S è la sezione attraversata ortogonalmente dalla radiazione nel tempo t. Per una data energia Ei
l’intensità ed il numero Ni di fotoni risultano proporzionali.
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Figura A.3.5 Esempio spettro derivante dall’interazione degli elettroni con un anodo sottile.
Nella realtà però l’anodo non è sottile e può essere pensato come l’insieme di tanti
anodi sottili, per cui il discorso fatto precedentemente va generalizzato. L’interazione
degli elettroni con la materia è di tipo continuo, questo implica che idealmente, per
ogni bersaglio sottile di cui è composto l’anodo spesso gli elettroni avranno un end
point sempre minore al crescere dello spessore anodico. Lo spettro risultante è la
sovrapposizione degli spettri per bersaglio sottile e l’andamento teorico è mostrato
in figura (A.3.6):
Figura A.3.6 Esempio spettro (teorico) derivante dall’interazione degli elettroni con un anodo spesso.
Per quanto detto, ci si aspetta quindi uno spettro che decresce linearmente al
crescere dell’energia, che formalmente può essere espresso dalla relazione:
I(E) = k · Z · (E0 − E) (A.3.2)
in cui “k” è una costante dipendente dal materiale anodico, Z il numero atomico,
E0 la massima energia degli elettroni incidenti (ossia l’energia di end point) ed E è
l’energia dello spettro.
Questo sarebbe però lo spettro ideale dei fotoni prodotti per bremsstrahlung. In
realtà lo spettro assume l’andamento di figura (A.3.4) (escludendo per ora le righe
caratteristiche) ossia lo spettro parte da un certo valore minimo di energia (dell’ordi-
ne di 10 keV), poi ha un massimo e decresce fino all’end point. Ciò è dovuto al fatto
che i fotoni prodotti (in misura maggiore quelli a bassa energia) interagiscono con
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il materiale anodico stesso o con la “finestra” del tubo radiogeno (ossia l’interfaccia
aria-vetro) venendo assorbiti. Inoltre i tubi a raggi X vengono sempre filtrati: nella
finestra di uscita del tubo vi è di solito uno spessore di berillio e vi sono anche delle
filtrazioni aggiuntive (che possono essere di berillio, stagno ecc.). Queste filtrazioni
servono per assorbire la parte dello spettro a più bassa energia. Infatti i fotoni di
bassa energia non contribuirebbero alla formazione dell’immagine tomografica, poi-
ché sarebbero completamente assorbiti dal corpo aumentando solamente la dose al
paziente. L’intensità di emissione di bremsstrahlung aumenta all’aumentare del vol-
taggio e della corrente anodica, in particolare la relazione che lega queste quantità
è:
I ∝ i · V 2 (A.3.3)
in cui i è la corrente anodica, V il voltaggio ed I l’intensità.
Sovrapposto allo spettro di bremsstrahlung possiamo trovare dei picchi d’intensità
dovuti alla radiazione caratteristica. Ciò accade nei casi in cui un elettrone accelerato
verso l’anodo collide con un elettrone legato di una delle shell più interne (ad esem-
pio K o L) creando temporaneamente una lacuna in quel livello energetico atomico.
In seguito a riarrangiamento degli elettroni appartenenti al livello atomico più vici-
no viene emessa radiazione di energia pari alla differenza tra i due livelli energetici
coinvolti (diseccitazione atomica). Questa radiazione è caratteristica del materiale
anodico, poiché coinvolge i suoi livelli atomici ed ha una certa probabilità di “uscire”
dall’anodo. Questi processi sono processi a soglia: se la tensione di alimentazione
del tubo non è sufficiente a fornire agli elettroni incidenti sull’anodo un’energia su-
periore all’energia di legame degli elettroni di un dato livello energetico allora non
si ha radiazione emessa.
Figura A.3.7 Produzione dei raggi X caratteristici.
In genere la forma degli spettri non viene modificata dalla filtrazione aggiuntiva,
che tipicamente modifica solo l’inizio dello spettro, tagliando le basse energie. Que-
sto dà luogo al fenomeno dell’indurimento del fascio (beam hardening), cioè il fascio
di fotoni che ha subito filtrazione ha un’energia media superiore rispetto a quello
incidente sul filtro. Questo fenomeno in tal caso è positivo, come specificato, poi-
ché taglia le basse energie, inutili per la formazione delle immagini tomografiche.
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Lo stesso fenomeno però si verifica durante la formazione stessa delle immagini to-
mografiche, ossia quando il fascio di raggi X interagisce con i tessuti dell’oggetto in
esame. In tal caso l’effetto è negativo poiché un cambiamento dello spettro durante
l’attraversamento dell’oggetto in esame porta, ad artefatti nelle immagini ricostruite
che occorre correggere opportunamente.
La forma dello spettro nel complesso non cambia poiché l’interazione dei fotoni in
uscita con il filtro è comunque di natura probabilistica, così come quella che avvie-
ne tra fotoni e materiale anodico (responsabile della forma dello spettro dei fotoni
emessi dal tubo). Tuttavia la forma degli spettri provenienti da tubi a raggi X può es-
sere modificata da filtrazione aggiuntiva utilizzando ad esempio un filtro contenente
un edge di assorbimento. In questo caso si sfrutta l’incremento di assorbimento fo-
toelettrico da parte del filtro associato ad un certo livello energetico ed il risultato è
una discontinuità nello spettro in uscita dal tubo radiogeno.
Una caratteristica molto importante della radiazione emessa dal tubo radiogeno è
la sua distribuzione angolare. La radiazione caratteristica e quella di bremsstrahlung
sono emesse in diverse direzioni. Tuttavia nel range diagnostico di energie l’emissio-
ne bremsstrahlung è emessa prevalentemente ortogonalmente al fascio di elettroni
incidenti nell’anodo. Nel tubo è presente quindi una finestra sottile ortogonale alla
direzione di incidenza degli elettroni nell’anodo. Il fascio di fotoni, costituito da ra-
diazione di bremsstrahlung e caratteristica, fuoriesce dal tubo sempre ortogonalmen-
te all’asse longitudinale del tubo stesso. Per sagomare il fascio è richiesta la presenza
di opportuni collimatori, ossia spessori di materiale ad alto Z (ad esempio piombo)
in grado di assorbire i fotoni emessi. I collimatori presenti hanno anche il compito
di uniformare (angolarmente o spazialmente) la radiazione emessa a seconda delle
esigenze, riducendo il così detto “effetto tacco”:
Figura A.3.8 Rappresentazione dell’effetto tacco. Immagine tratta da [2].
Come si osserva in figura (A.3.8), l’intensità della radiazione emessa dal tubo è
ridotta in direzione parallela all’inclinazione dell’anodo, mentre presenta un mas-
simo attorno a 5° rispetto alla verticale. Ciò è dovuto al fatto che i fotoni emessi
parallelamente all’inclinazione anodica, incontrando in modo radente la superficie
dell’anodo, possono interagire con il materiale venendo assorbiti.
Un parametro interessante ai fini delle applicazioni diagnostiche e dosimetriche è
la qualità della radiazione emessa. Con il termine qualità di radiazione si vuole in-
dicare sia la tipologia della radiazione (fotoni, elettroni ecc.), sia le sue proprietà di
penetrazione attraverso un mezzo, legate all’energia della radiazione stessa. Proprio
la stima dell’energia della radiazione risulta spesso particolarmente difficoltosa. Nel
caso dei fotoni emessi da un tubo radiogeno lo spettro è policromatico. Per caratte-
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rizzare lo spettro della radiazione bisognerebbe fare un’analisi spettrale attraverso
una misura della radiazione emessa. Nella pratica questo non può essere fatto con
frequenza ed inoltre, poiché l’intensità della radiazione è tipicamente molto elevata,
spesso non si riesce a fare misure spettrometriche. Perciò si ricorre a misure di indici
di qualità che sono direttamente correlabili allo spettro energetico della radiazione
ed alle grandezze dosimetriche principali. Per i raggi X l’indicatore di qualità che si
misura è lo spessore di dimezzamento (HVL da Half-Value Layer). L’HVL è definito
come lo spessore di un mezzo che riduce del 50% il valore del Kerma in aria dovuto
al fascio di raggi X, in un certo punto P di misura, rispetto al valore del Kerma in aria
in P in assenza del mezzo attenuatore. Nella pratica si effettuano misure di intensità
della radiazione, che è proporzionale alla fluenza fotonica ed al Kerma in aria. Per
effettuare queste misure occorre mettersi in condizioni di “buona geometria”, ossia
in condizioni tali per cui il fascio è estremamente collimato in modo da ridurre la
radiazione diffusa sul rivelatore. La misura avviene costruendo la curva di assorbi-
mento spessore-intensità per un dato materiale attenuatore, misurando cioè il valore
dell’intensità all’aumentare dello spessore a parità di gli altri parametri. Da questa
misura si estrae il valore di HVL. La curva dovrebbe avere il classico andamento di
esponenziale decrescente se il fascio di fotoni è mono-energetico, quindi sarebbe una
retta in scala semi-logaritmica.
Poiché però lo spettro del tubo radiogeno non è monocromatico la curva non è
una retta e si può valutare la non monocromaticità calcolando il secondo spessore
di dimezzamento (HVL2) ed il terzo spessore di dimezzamento (HVL3). Questi due
indici corrispondono allo spessore richiesto per ulteriori riduzioni del 50% dell’inten-
sità del fascio. Nel caso di spettro monocromatico, essendo la curva di assorbimento
(in scala semi-logaritmica) lineare, si dovrebbe trovare uguaglianza tra i tre indici
sopra descritti. Se però lo spettro è policromatico la componente a più bassa energia
è maggiormente ridotta e questo causa una disuguaglianza, ossia HVL 6= HVL2,3.
Figura A.3.9 Esempio di curve per la stima di HVL; a) curva per spettro monocromatico; b) e c) curve per spettri
policromatici.
Un parametro che misura la larghezza dello spettro energetico è il coefficiente di
omogeneità definito come:
h =
HVL
HVL2
(A.3.4)
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tale coefficiente vale 1 nel caso di radiazione monocromatica mentre risulta sempre
minore di 1 per spettri policromatici prodotti da tubi radiogeni. I valori di HVL in
ogni caso sono tabulati per specifici materiali (tipicamente rame o alluminio) in de-
terminate condizioni operative (ricordiamo che lo spettro dipende dai parametri del
tubo quali corrente, voltaggio, filtrazione, collimazione). Dallo spessore di dimez-
zamento è possibile poi ricavare l’energia equivalente (o efficace) della radiazione,
definita come l’energia che avrebbe un fascio monocromatico il quale darebbe una
stessa misura di HVL (avrebbe quindi la stessa attenuazione in quel materiale, nel-
le stesse condizioni). Il valore dell’energia efficace si avvicina a quello dell’energia
media del fascio, anche se non coincide con quest’ultima. Supponendo infatti un’at-
tenuazione perfettamente esponenziale si può ricavare il coefficiente di attenuazione
efficace a partire dallo spessore di dimezzamento:
µeff =
ln 2
HVL
(A.3.5)
A partire dal valore di µeff per un dato materiale può essere ricavata l’ener-
gia efficace in quanto il coefficiente d’attenuazione è una funzione (monotona)
dell’energia.
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A.4
Tipologie di tomografi e sistemi di rivelazione
Evoluzione degli scanner TC
L’evoluzione dei sistemi TC negli anni ha comportato variazioni nella geometria d’ac-
quisizione dei dati necessari alla ricostruzione delle immagini e, conseguentemente,
del sistema di rivelazione e degli algoritmi di ricostruzione adoperati.
Le prime TC erano costruite con geometria “pencil beam”, ossia utilizzavano un
fascio di raggi X estremamente collimato. Dalla parte opposta al tubo radiogeno vi
erano un rivelatore che misurava l’intensità della radiazione trasmessa attraverso il
paziente. L’acquisizione dei dati necessari alla ricostruzione di una slice avveniva at-
traverso traslazioni del complesso tubo radiogeno-rivelatore, fino a coprire il campo
di vista (FOV, da Field of View) desiderato, e di successiva rotazione (tipicamente
di 1 o 2°), ripetendo la procedura su una rotazione complessiva di 180°. La figura
(A.4.1) mostra sinteticamente le fasi d’acquisizione:
Figura A.4.1 Esempio di geometria di scansione adoperata negli scanner di prima generazione. Immagine tratta da
[2].
Questi apparati sono stati battezzati come macchine TC di prima generazione e
richiedevano circa 5 minuti per l’acquisizione di una singola scansione (ossia ac-
quisizione dei dati necessari per la ricostruzione di una slice). Per acquisire la slice
successiva il paziente veniva mosso lungo l’asse ortogonale alla direzione del fascio
di raggi x (asse z o asse del paziente). Un fascio ben collimato riduce lo scattering sul
rivelatore; ciò comporta, come vedremo, una riduzione del rumore nelle immagini
ricostruite. Tuttavia un sistema del genere richiedeva troppo tempo per una singola
scansione e le immagini ricostruite manifestavano artefatti causati dal movimento
del paziente. L’applicazione di questo tipo di macchine TC ha riguardato sopratutto
scansioni dell’encefalo, in cui questa tipologia di artefatti non poteva verificarsi.
La necessita di velocizzare la scansione portò all’introduzione degli scanner di se-
conda generazione. In questo caso il fascio utilizzato è divergente, tipicamente di
apertura angolare compresa tra 20° e 30°, e ciò richiedeva un numero maggiore di
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rivelatori che acquisissero l’intensità della radiazione trasmessa attraverso il pazien-
te. Tipicamente l’apparato di rivelazione si componeva di 20-50 elementi. Per via
della divergenza del fascio questo tipo di configurazione è anche nota come “fan
beam”. Come nel caso pencil beam l’acquisizione di una singola slice avveniva me-
diante traslazioni, fino a coprire il FOV desiderato, e successiva rotazione (in genere
di 5°) del complesso tubo-rivelatori, ripetendo la procedura su 360°:
Figura A.4.2 Esempio di geometria di scansione adoperata negli scanner di seconda generazione. Immagine tratta da
[2].
Il numero di traslazioni richieste per coprire il FOV in questa configurazione è
notevolmente ridotto rispetto agli scanner di prima generazione. Una slice poteva
essere acquisita in circa 20-30 s. Ciò ha permesso un’evoluzione anche per quanto
riguarda la tipologia delle applicazioni, consentendo ad esempio acquisizioni del
torace, in cui era possibile trattenere il respiro ed evitare movimenti.
I tomografi di terza generazione rappresentano il sistema base su cui si fondano
le moderne TC. In questo tipo di scanner il fascio adoperato è ad ampia divergenza
(30-50°), in grado perciò di coprire l’intero FOV. Il numero di rivelatori è conseguen-
temente maggiore rispetto agli scanner di seconda generazione, raggiungendo anche
le 800 unità, posizionate su una superficie piana o ad arco. Le traslazioni del com-
plesso tubo-rivelatori non sono più necessarie e l’acquisizione di una slice avviene
mediante rotazione su 360°:
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Figura A.4.3 Esempio di geometria di scansione adoperata negli scanner di terza generazione. Immagine tratta da [2].
I tempi di scansione sono notevolmente ridotti: una singola slice può essere
acquisita in 1-3 s.
La quarta generazione di tomografi è un’evoluzione della terza. In tal caso si ha
una configurazione particolare nella quale su una circonferenza sono presenti sia i ri-
velatori (fissi) che la sorgente. L’acquisizione di una slice avviene mediante rotazione
del solo tubo radiogeno:
Figura A.4.4 Esempio di geometria di scansione adoperata negli scanner di quarta generazione. Immagine tratta da
[2].
Il passo successivo nell’evoluzione tecnologica è stata l’introduzione della TC a
spirale. Il processo di acquisizione delle macchine TC visti finora si basa sulla tipolo-
gia di scansione detta “step-and-shoot”, nella quale si acquisisce una slice (median-
te un movimento di traslazione e rotazione o di semplice rotazione del complesso
tubo-rivelatori) e successivamente si deve bloccare l’acquisizione per consentire il
movimento del lettino porta-paziente, per acquisire la slice successiva. La TC a spi-
rale invece acquisisce i dati attraverso un irraggiamento continuo del paziente, con
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conseguente movimento del lettino porta-paziente per consentire l’acquisizione di
un certo volume corporeo:
Figura A.4.5 Esempio di geometria di scansione in TC spirale. Immagine tratta da [3].
Lo sviluppo delle connessioni a contatti striscianti (slip ring) ha reso possibile la
nascita di questa tecnologia, eliminando l’eventuale problema di attorcigliamento
dei cavi che alimentavano il sistema tubo-rivelatori. Le TC moderne, possono ef-
fettuare acquisizioni sia assiali (ossia attraverso la modalità step-and-shoot) sia a
spirale.
L’acquisizione continua di dati non ha modificato l’idea base della TC, ossia la
ricostruzione di sezioni corporee. Infatti, sebbene non vengano acquisite sezioni cor-
poree (i dati acquisiti in una rotazione completa del complesso tubo-rivelatori non
appartengono ad una singola slice), queste possono essere poi ricostruite grazie a
metodi di interpolazione dei dati lungo l’asse z.
I vantaggi che la tecnologia a spirale offre sono molteplici. In primo luogo un’ac-
quisizione continua dei dati consente una notevole riduzione del tempo totale di
scansione, rendendo possibili sopratutto accurati studi del torace e dell’addome, in
quanto si riducono al minimo eventuali movimenti respiratori. La grande rapidità di
scansione consente anche di ottenere immagini ad elevata risoluzione spaziale utiliz-
zando collimazioni del fascio sottili e parziali sovrapposizioni nella traiettoria elicale
descritta dal fascio attorno al paziente. La riduzione del tempo di scansione consente
inoltre una riduzione dell’esposizione del paziente, con conseguente riduzione della
dose. Inoltre è possibile ricostruire a posteriori slices parzialmente sovrapposte o di
spessore variabile, senza irraggiare nuovamente il paziente.
Le macchine TC a spirale viste discendono in modo naturale dalla terza genera-
zione di scanner TC e la geometria di acquisizione è la geometria fan beam. Queste
TC usano una singola fila di rivelatori adattata in larghezza all’apertura angolare del
fascio. I tomografi moderni invece utilizzano un’altra geometria, detta “cone beam”,
in cui il fascio è divergente anche lungo l’asse z1. L’avanzamento della tecnologia
nell’ambito dell’acquisizione ed elaborazione dati ha consentito di sviluppare la TC
1 In realtà anche i fasci utilizzati nella geometria fan beam hanno una minima divergenza lungo z dato che hanno
dimensione finita, ma tale divergenza è piccola, tale da poter considerare la geometria planare.
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multistrato (o multislice, TCMS). In questo caso per l’acquisizione dei dati sono uti-
lizzate più file di rivelatori lungo l’asse z. Il sistema è dotato di più canali di acqui-
sizione dati (DAS, da Data Acquisition System), i quali prelevano il segnale da una o
più file di rivelatori. Ogni canale DAS è in grado di acquisire i dati che consentono
la ricostruzione di una slice del volume corporeo esaminato per singola rotazione
del tubo radiogeno. Per questo motivo il sistema è detto multistrato: si evidenzia
l’acquisizione simultanea di più slices del volume irraggiato. Nel caso di scansioni a
spirale valgono gli stessi discorsi fatti precedentemente, ma in tal caso si ha un certo
numero di slice che possono essere ricostruite contemporaneamente.
Figura A.4.6 Esempio di geometria di scansione nel caso di TCMS a 4 strati. Immagine tratta da [3].
I primi tomografi multistrato erano dotati di 4 canali DAS. In tale configurazione
la divergenza del fascio è comunque ridotta ed in prima approssimazione si poteva-
no adoperare ancora gli algoritmi di ricostruzione utilizzati per tomografi a singolo
strato. Questo non è più vero nelle moderne TCMS che dispongono in genere (in
ambito clinico) di 16, 32, 64 o 128 strati. Esistono anche tomografi a 320 strati, che
però sono molto costosi e non accessibili tipicamente alla maggioranza degli ospe-
dali. Nelle moderne TCMS sono implementati nuovi algoritmi di ricostruzione che si
adattano alla nuova geometria.
Il numero di file di rivelatori di una TCMS è molto elevato e di solito non coincide
con i canali DAS. Ad esempio una TCMS a 16 strati può avere 32 file di rivelatori
delle stesse dimensioni e può ricostruire 16 slices di spessore pari alla dimensione del
singolo rivelatore lungo z, utilizzando le 16 file centrali di rivelatori, oppure sempre
16 slices di spessore doppio, ottenuto utilizzando tutti i 32 rivelatori e convogliando
il segnale di due file di rivelatori in un unico canale DAS. In generale sono possibili
molteplici configurazioni file di rivelatori-canali DAS, ed il numero massimo di strati
che possono essere ricostruiti simultaneamente in una singola rotazione del tubo è
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dato dal numero di canali DAS utilizzati2. La collimazione del fascio di raggi X lungo
l’asse z deve adattarsi alla particolare configurazione adoperata nella scansione e la
massima collimazione (nominale) possibile coincide con la somma delle dimensioni
delle file di rivelatori lungo z.
Figura A.4.7 Esempio di diverse configurazioni multistrato. Immagine tratta da [5].
Le macchine TCMS offrono diversi vantaggi rispetto alle TC a singolo strato. Infatti
adoperando una TCMS vi è la possibilità di eseguire la stessa scansione in tempi più
brevi, potendo quindi esaminare volumi corporei più ampi in un certo intervallo
di tempo rispetto alle macchine a singolo strato. Ciò riduce in modo drastico gli
artefatti da movimento del paziente e la dose erogata durante l’esame. La novità
introdotta con la tecnologia multistrato è però quella di poter ricostruire immagini
con risoluzione spaziale lungo z comparabile con la risoluzione spaziale nel piano
di una slice (ossia lungo x ed y). Questo perché è possibile acquisire strati sottili di
spessore pari a quello dei rivelatori lungo z. Si ha quindi un netto miglioramento
nella ricostruzione 3D delle immagini in quanto si può avere una visualizzazione
maggiormente isotropa. Questo consente di stabilire con più precisione il confine
delle strutture anatomiche. Un altro vantaggio consiste nel poter ricostruire una
serie di slices di differente spessore poiché si possono combinare i dati acquisiti sulla
base dei canali DAS disponibili. In una scansione con TCMS si acquisisce una grande
quantità di dati anche ridondanti. Questo è utile appunto per avere una maggiore
flessibilità in fase di ricostruzione. La maggiore velocità di scansione influisce in
modo positivo anche sull’utilizzo del tubo radiogeno, che risulta più efficiente. Si
evitano ad esempio surriscaldamenti nel caso di scansioni di ampi volumi corporei.
Tutto ciò implica anche un vantaggio in termini di stabilità della macchina.
2 Nulla vieta ovviamente che una TCMS ad “n” strati possa acquisire solamente una slice per rotazione completa del
tubo radiogeno.
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Caratteristiche e tipologie di rivelatori adoperati in TC
I rivelatori di radiazione hanno un ruolo fondamentale in ogni sistema di imaging
e dalle loro prestazioni dipendono i risultati in termini di qualità dell’immagine ri-
costruita e dose al paziente. I rivelatori utilizzati in TC danno una risposta propor-
zionale all’energia (totale) depositata in un singolo elemento di rivelazione. Questa
risposta è espressa attraverso un segnale elettrico dovuto all’interazione dei raggi X
con il materiale di cui è costituito il rivelatore. A seconda della tipo di rivelatore il
segnale in uscita può derivare da diversi passaggi.
La bontà di un sistema di rivelazione è valutata attraverso alcune caratteristiche
comuni a tutti i tipi di rivelatori. In primo luogo si valutano l’efficienza geometrica
e l’efficienza intrinseca di rivelazione (detta anche efficienza quantica). L’efficienza
geometrica è rappresentata dalla frazione di area del rivelatore che effettivamente
è sensibile alla radiazione. L’efficienza quantica rappresenta la frazione dei raggi X
incidenti nel rivelatore che contribuiscono al segnale (e dunque che sono stati ef-
fettivamente rivelati). Il prodotto di queste due efficienze dà l’efficienza totale di
rivelazione. La valutazione dell’efficienza intrinseca può variare notevolmente da un
tipo di rivelatore ad un altro tipo rivelatore in quanto il segnale può derivare da
passaggi completamente diversi. L’efficienza intrinseca comprende quindi anche l’ef-
ficienza di conversione del segnale, da un segnale fotonico ad un segnale elettrico.
Altre caratteristiche fondamentali del rivelatore sono la linearità della risposta nel
range energetico d’interesse, l’uniformità (spaziale) della risposta ed il rumore in-
trinseco (dovuto ad esempio a fluttuazioni nell’elettronica). Ci sono poi tanti fattori
che influenzano le prestazioni di un rivelatore, come ad esempio il range dinami-
co (ossia il rapporto tra il massimo ed il minimo segnale rivelabile), la stabilità nel
tempo, la sensibilità o meno a variazioni di temperatura o umidità, la risoluzione
temporale ecc.. La scelta di un tipo di rivelatore piuttosto che un altro deve passare
attraverso una valutazione delle varie caratteristiche a seconda delle esigenze della
metodica di imaging.
I rivelatori per un sistema TC possono essere di due tipologie: rivelatori a gas e
rivelatori a stato solido.
I rivelatori a gas sono stati adoperati principalmente nella terza generazione di
scanner TC poiché per la prima volta venivano irraggiati un grande numero di rive-
latori contemporaneamente. Questo richiedeva una risposta il più possibile uniforme
e quindi l’elevata stabilità dei rivelatori a gas era ottimale per tale scopo. Inoltre il
costo dei rivelatori a gas è abbastanza contenuto rispetto ai rivelatori a stato solido.
Tuttavia nelle moderne macchine TC l’impiego di rivelatori a gas è ormai trascurabi-
le e la maggior parte delle macchine TC utilizza rivelatori a scintillazione, dotati di
una buona efficienza (l’efficienza quantica è superiore rispetto ai rivelatori a gas) e
di un’elevata rapidità di risposta [19].
Un’elevata rapidità di risposta e la possibilità di costituire vaste superfici di rivela-
zione ha consentito lo sviluppo delle moderne TCMS. Per poter acquisire simultanea-
mente più strati del paziente è necessaria una matrice bidimensionale di rivelatori
costituita da rivelatori allo stato solido. Negli ultimi anni lo sforzo tecnologico è stato
rivolto prevalentemente allo sviluppo di rivelatori a pannelli piatti (FPD da Flat Panel
Detectors). Questi rivelatori sono costituiti da una matrice di fotodiodi di silicio amor-
fo (che è un semiconduttore), e consiste di milioni di pixel connessi da transistors a
film sottile (TFT da Thin Film Transistor) a linee di trasmissione del segnale collegate
all’elettronica periferica di lettura dei dati. Il meccanismo di rivelazione può essere
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sia di tipo diretto che indiretto. La differenza tra le due tipologie sta nel meccanismo
di conversione dei raggi X in segnale elettrico. Nella conversione diretta i fotoni X
incidono sul fotodiodo che li trasforma in carica elettrica e poi il segnale viene trasfe-
rito al transistor. Nei FPD a rivelazione indiretta è depositato sulla matrice uno strato
di scintillatore ed i raggi X incidenti vengono convertiti in luce visibile che a sua vol-
ta incide sul fotodiodo. La presenza dello scintillatore aumenta l’efficienza quantica
di rivelazione ma diminuisce la risoluzione spaziale. Per questo motivo lo strato di
scintillatore è tipicamente costituito da ioduro di cesio (CsI) a crescita verticale che
genera una micro-struttura colonnare grazie alla quale la luce è guidata direttamen-
te sulla superficie del fotodiodo, evitando un degrado consistente della risoluzione
spaziale (vedi figura(A.4.9)). Il vantaggio rispetto agli altri tipi di rivelatori è che la
matrice di silicio amorfo è facile da fabbricarsi a grande area. Inoltre i FPD offrono
un’elevata risoluzione spaziale grazie alle ridotte dimensioni dei pixels della matrice.
L’elevato numero di pixels della matrice del rivelatore rende questo tipo di rivelatori
particolarmente adatti al caso della TCMS, ma può far sorgere problemi legati alla
non uniformità della risposta, che devono necessariamente essere corretti (ad esem-
pio attraverso una matrice di equalizzazione realizzata a partire da un irraggiamento
uniforme in condizioni note). Inoltre nel caso in cui vengano danneggiati dei pixels
della matrice questi non sono riparabili singolarmente, per cui è opportuno stabilire
dei criteri di accettabilità del rivelatore che presenta pixels danneggiati. Altro fattore
da considerare è che la matrice di rivelazione comprende, oltre che la parte attiva
(sensibile alla radiazione), anche l’elettronica del sistema. Questo crea degli “spazi
morti” nel rivelatore stesso, ossia zone che non sono in grado di rivelare la radia-
zione. Ciò diminuisce l’efficienza di rivelazione. Un fattore che quantifica questo è il
fattore di riempimento, dato dal rapporto tra superficie sensibile e superficie totale
del pixel. L’obiettivo che si vorrebbe raggiungere nella realizzazione dei FPD è quello
di ridurre le dimensioni del pixel (attualmente dell’ordine di 100 µm) e ridurre gli
spazi morti per aumentare l’efficienza di rivelazione.
Uno schema di FPD è mostrato in figura (A.4.8).
Figura A.4.8 Schema di FPD: matrice del rivelatore e dettagli del pixel . Immagine tratta da [2] e modificata.
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Figura A.4.9 Esempio di crescita micro-colonnare del CsI. Immagine tratta da [2].
Geometrie di rivelazione per TCMS
I rivelatori per TCMS, come detto precedentemente, sono rivelatori a stato solido co-
stituiti da matrici bidimensionali. Esistono sostanzialmente tre tipologie di rivelatori,
classificati in base alla struttura della matrice:
• rivelatori a matrice fissa, nei quali tutti gli elementi della matrice hanno le stesse
dimensioni;
• rivelatori a matrice adattativa, in cui gli elementi più esterni della matrice (lungo
l’asse z) hanno via via dimensioni maggiori;
• rivelatori a matrice ibrida, formati da un insieme di elementi centrali di dimensioni
minori rispetto ai restanti elementi periferici.
In figura (A.4.10) sono mostrati i tre schemi di rivelazione sopra citati.
Figura A.4.10 Esempi di matrici di rivelazione: a) matrice fissa, b) matrice adattativa, c) matrice ibrida. Immagine
tratta da [23] e modificata.
In fase di acquisizione dati la macchina TC (più precisamente il DAS) combina i
segnali provenienti da diverse righe della matrice di rivelazione (lungo z), al fine di
selezionare lo spessore di ricostruzione delle slices. Il tipo di matrice influenza quindi
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in primo luogo lo spessore delle slices ricostruite, a seconda delle diverse combina-
zioni possibili delle righe di rivelazione. Questo influisce anche sulla massima lun-
ghezza che può essere campionata in una sola rotazione. Il tipo di matrice determina
inoltre il numero di spessori delle slices di ampiezza minima ed influenza l’efficienza
(geometrica) di rivelazione. Ad esempio, l’uso dei rivelatori a matrice adattativa può
aumentare l’efficienza geometrica in quanto gli elementi più esterni hanno maggio-
ri dimensioni prive di spazi morti. Attualmente i rivelatori maggiormente adoperati
sono quelli a matrice ibrida, che consentono una elevata risoluzione spaziale, grazie
alle ridotte dimensioni dei rivelatori centrali, ed al contempo una buona efficienza
geometrica, viste le dimensioni maggiori degli elementi esterni.
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A.5
Verifica dei numeri TC associati agli inserti presenti nel modulo CTP404 del
Catphan 504
Per completezza, dalle immagini TC del modulo CTP404 del Catphan 504, sono
stati verificati i numeri TC di alcuni inserti a partire dal coefficiente lineare d’at-
tenuazione µ. Conoscendo il materiale anodico del tubo radiogeno, il voltaggio e la
filtrazione è possibile infatti simulare lo spettro del fascio di raggi X in uscita dal tubo
radiogeno e quindi la sua energia media. Il fascio di raggi X prodotto dal tubo, come
detto, è policromatico e dunque il coefficiente lineare d’attenuazione (che dipende
dall’energia dei fotoni) dovrebbe essere valutato alle varie energie dello spettro. In
teoria quindi bisognerebbe prendere in considerazione tutto lo spettro di raggi X
e valutare tutti i processi d’interazione (assorbimento e diffusione) attraverso una
simulazione, per poter valutare correttamente il coefficiente d’attenuazione totale
nella situazione sperimentale d’interesse. Tutto ciò esula dagli scopi del lavoro, per
cui è stata fatta solamente una stima del µ, ottenuta considerando l’energia media
del fascio calcolata a partire dallo spettro simulato. In tal caso si assume quindi che
il fascio sia monocromatico con energia pari all’energia media. Conoscendo il µ si
può ricavare il valore dei numeri TC in unità Hunsfield e confrontarli con i valori
misurati sulle immagini.
Inizialmente è stato simulato lo spettro, attraverso un simulatore disponibile onli-
ne [VII]. Il simulatore calcola automaticamente l’energia media dello spettro, che in
questo caso risulta essere di circa 60 keV.
Successivamente sono stati ricavati i coefficienti lineari d’attenuazione per i pro-
cessi d’interesse diagnostico (assorbimento fotoelettrico, diffusione Compton e dif-
fusione coerente) e il coefficiente lineare d’attenuazione totale all’energia di 60 keV
per alcuni dei materiali degli inserti. Ciò è stato fatto adoperando i database del
NIST (National Institute of Standards and Technology). Il sito del NIST [VIII] offre
la possibilità di selezionare un elemento chimico, fornire la formula di un composto
chimico oppure le percentuali degli elementi che compongono una miscela (come
ad esempio l’aria). Con queste informazioni vengono calcolati i coefficienti d’atte-
nuazione massici
(
µ
ρ
)
per i vari processi fisici in funzione dell’energia. Il sito offre
la possibilità di impostare anche manualmente i valori dell’energia ai quali si vuole
calcolare
(
µ
ρ
)
. I valori forniti sono espressi in cm2/g, per ricavare i coefficienti d’at-
tenuazione è necessario moltiplicare per la densità dell’elemento espressa in g/cm3.
In tabella (A.5.1) sono riportati i valori di
(
µ
ρ
)
, ρe µ per i vari materiali per i vari
processi d’interazione.
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µ
ρ
[
cm2/g
]
diffusione coerente compton fotoelettrico totale senza scattering coerente totale
polistirene 9.107 · 10−3 1.726 · 10−1 5.232 · 10−3 1.779 · 10−1 1.870 · 10−1
aria 1.352 · 10−2 1.587 · 10−1 1.427 · 10−2 1.730 · 10−1 1.865 · 10−1
LDPE 8.508 · 10−3 1.836 · 10−1 4.857 · 10−3 1.885 · 10−1 1.970 · 10−1
teflon 1.616 · 10−2 1.517 · 10−1 2.007 · 10−2 1.718 · 10−1 1.880 · 10−1
acqua 1.392 · 10−2 1.770 · 10−1 1.439 · 10−2 1.920 · 10−1 2.059 · 10−1
PMMA 1.092 · 10−2 1.727 · 10−1 8.773 · 10−3 1.815 · 10−1 1.924 · 10−1
a)
polistirene aria LDPE teflon acqua PMMA
ρ [g/cm3] 1.06 1.2 · 10−3 0.92 2.20 1 1.18 b)
µ
[
cm−1
]
diffusione coerente Compton fotoelettrico senza scattering coerente totale
polistirene 9.653 · 10−3 1.830 · 10−1 5.546 · 10−3 1.886 · 10−1 1.982 · 10−1
aria 1.622 · 10−5 1.904 · 10−4 1.712 · 10−5 2.076 · 10−5 2.238 · 10−4
LDPE 7.827 · 10−3 1.689 · 10−1 4.468 · 10−3 1.734 · 10−1 1.812 · 10−1
teflon 3.555 · 10−2 3.337 · 10−1 4.415 · 10−2 3.780 · 10−1 4.136 · 10−1
acqua 1.392 · 10−2 1.770 · 10−1 1.439 · 10−2 1.920 · 10−1 2.059 · 10−1
PMMA 1.289 · 10−2 2.038 · 10−1 1.035 · 10−2 2.142 · 10−1 2.270 · 10−1
c)
Tabella A.5.1 Coefficienti lineari d’attenuazione massici (a), densità (b) e coefficienti lineari d’attenuazione (c) per
alcuni materiali presenti nel modulo CPT404.
In tabella compare anche l’acqua (utile nel calcolo delle unità Hunsfield) ed il
PMMA (materiale di “fondo” in cui sono inseriti gli inserti). Per altri materiali come
il Delrin ed il PMP non è stato possibile risalire ai coefficienti d’attenuazione in
quanto le ditte produttrici non rendono nota la formula chimica.
Con i dati a disposizione è stato possibile valutare il valore (teorico) dei numeri
TC in HU relativo ai diversi inserti. Ricordiamo che per un materiale “m” vale la
relazione:
HUm = 1000
µm(E)− µw(E)
µw(E)
in cui nel nostro caso E è l’energia media del fascio, pari a circa 60 keV.
In tabella (A.5.2) è riportato un confronto tra i valori dei numeri TC (in HU)
di riferimento (reperibili nel manuale del Catphan 504), i valori calcolati a partire
dal coefficiente lineare d’attenuazione totale e i valori (medi) misurati su una ROI
di diametro pari all’80% del diametro dell’inserto su un’immagine di riferimento
acquisita a 320 mA.
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Numero TC (HU) di riferimento (?) calcolato (teorico) misurato
aria -1046 : -986 -999 -946±20
PMP -220 : -172 - -173±6
LDPE -121 : -87 -120 -85±7
polistirene -65 : -29 -63 -29±7
acqua -7 : 7 0 -
acrilico 137 : 92 - -
delrin 387 : 344 - 349±9
teflon 1060 : 941 1009 926±17
PMMA - 102 95±7
Tabella A.5.2 Confronto tra i numeri TC di riferimento, il calcolo e la misura su un’immagine per alcuni materiali del
fantoccio. (?) Rispettivamente valore massimo e valore minimo da un campione di 94 scansioni eseguite con diversi
tomografi e protocolli.
Come si osserva dalla tabella (A.5.2) i numeri TC calcolati e misurati sono compa-
tibili, nei limiti delle assunzioni fatte, con quelli di riferimento. Per quanto riguarda
il valore dei numeri TC misurati si è assunta come incertezza la deviazione standard
all’interno della ROI considerata.
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A.6
Calcolo delle MTF non considerando lo spostamento relativo tra immagini di
acquisizioni identiche
In questa sezione sono mostrati degli esempi di curve MTF calcolate a partire
dalle stesse immagini del paragrafo 4.2.3. Il calcolo delle MTF è stato fatto sempre
adoperando il metodo della Edge Spread Function (ESF). Per il calcolo, sono state
raggruppate in degli stack le immagini appartenenti a scansioni “identiche” ed è
stata scritta una macro in imageJ, tale che per ogni immagine di uno stack fossero
automaticamente centrate le ROI sugli inserti ed acquisiti i profili radiali mediati (da
cui si ricava appunto la ESF). Il centro degli inserti però è stato valutato solo sulla
prima immagine dello stack: è stato quindi assunto che non vi fossero variazioni di
posizione degli inserti nelle immagini successive, assunzione che, come spiegato nel
paragrafo 4.2.3, è risultata essere inesatta. Per ogni inserto, le MTF derivanti dalle
immagini che componevano uno stack sono state mediate per ottenere la MTF finale.
Di seguito è mostrato un esempio di curve MTF calcolate per ricostruzioni con FBP
al variare del contrasto, adoperando il seguente protocollo:
Modalità di acquisizione: spirale
Corrente del tubo: 40, 200, 320 mA
Differenza di potenziale tra anodo e catodo: 120 kV
Tempo di singola rotazione del tubo: 0.7 s
Spessore dello strato ricostruito: 2.5 mm
Collimazione del fascio lungo z: 40 mm
Pitch: 0.984
Scan-FOV Head (320 mm)
Display-FOV (misurato dall’isocentro): 210 mm
Filtrazione adoperata in ricostruzione: “filtro standard”
Tabella A.6.1 Protocollo adoperato per l’analisi MTF.
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Figura A.6.1 Curve MTF per immagini acquisite a 40 mA e ricostruite con FBP.
Figura A.6.2 Curve MTF per immagini acquisite a 200 mA e ricostruite con FBP.
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Figura A.6.3 Curve MTF per immagini acquisite a 320 mA e ricostruite con FBP.
Nelle figure (A.6.1)÷ (A.6.3) si osserva una dipendenza della MTF dal contrasto;
in particolare la curva relativa al Teflon (inserto a maggiore contrasto intrinseco ri-
spetto al fondo di PMMA, dopo l’aria) risulta essere sempre al di sopra delle altre
curve. Questa situazione non si verifica se si tiene correttamente conto della posizio-
ne degli inserti nelle varie immagini dello stack, come mostrato nel paragrafo 4.2.3.
Tutte le curve MTF sono inoltre più basse rispetto a quelle ottenute nel paragrafo
4.2.3, come si può osservare dal confronto tra MTF di verifica da PSF (la stessa che
compare nelle figure (4.2.18)÷(4.2.20) del paragrafo 4.2.3) e la MTF del Teflon a
320 mA.
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Figura A.6.4 Confronto tra MTF del Teflon e di riferimento, immagini acquisite a 320 mA e ricostruite con FBP.
La situazione che si verifica in figura (A.6.4) non sorprende alla luce di quanto
detto in precedenza riguardo la posizione degli inserti. Con il metodo qui adoperato,
non essendo verificata l’assunzione sulla posizione degli inserti, la risoluzione spa-
ziale attesa è inferiore. Infatti, nel calcolo della ESF mediata su più profili radiali si
assume sempre che la ROI sia centrata nell’inserto, se così non fosse questo potreb-
be portare ad un significativo allargamento della ESF. Conseguentemente risulta più
bassa la MTF.
Nell’esempio che segue è mostrato il confronto tra le MTF relative al Polistirene
(inserto a minor contrasto rispetto al PMMA) per ricostruzioni con FBP e i vari livelli
ASIR, per immagini acquisite a 40 mA.
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Figura A.6.5 MTF relative al Polistirene al variare dell’algoritmo di ricostruzione, immagini acquisite a 40 mA.
La figura (A.6.5) mostra una sostanziale sovrapposizione delle MTF entro gli er-
rori, ad esclusione della curva relativa a ricostruzione con FBP e quella relativa ad
ASIR al 100%. Questo risultato, ancora una volta, differisce da quanto ricavato nel
paragrafo 4.2.3, in cui le differenze tra le curve MTF, nelle medesime condizioni,
sono notevolmente accentuate.
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